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Kurzreferat: 
Im Mittelpunkt dieser kumulativ angefertigten Arbeit stehen fünf verschiedenartige biomecha-
nische Untersuchungen faseriger Bindegewebe, welche in einer Gesamtschau zusammenge-
führt werden. Die einzelnen Beiträge setzen sich zusammen aus Untersuchungen zum Ein-
fluss zellulärer Bestandteile auf die mechanischen Eigenschaften faseriger Bindegewebe und 
die Beeinflussung dieser Ergebnisse durch Messfehler, speziell am Beispiel des Material-
schlupfs. Über diese beiden Beiträge wird eine Verbindung hergestellt zur rechnergestützten 
Simulation der Wirkung eines Beckenkompressionsgurts auf die Bänder des Beckenrings und 
dem Transmissionsverhalten faseriger Bindegewebe bei Zugbelastung. Im fünften Beitrag wird 
am Beispiel des Zusammenwirkens von Achillessehne, Fersenfettpolster und Plantarfaszie in 
vitro die Komplexität der Betrachtung faseriger Bindegewebe aufgezeigt. Die Zusammenfüh-
rung der einzelnen Untersuchungen wird begleitet von der Frage, ob die bestehenden biome-
chanischen Untersuchungsansätze ausreichend sind, um ein umfassendes Verständnis zur 
funktionellen Bedeutung faseriger Bindegewebe aufbauen zu können.    
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Als Holger Badstuber, Fußballer des FC Bayern München und deutscher Nationalspieler, im 
Jahr 2013 nach erneuter Kreuzbandverletzung vor die Wahl gestellt wurde, einer neuartigen 
US-amerikanischen Methode zu folgen und das gesunde Kreuzband eines Toten transplantiert 
zu bekommen, lehnte er diesen Eingriff ab. „Aus ethischen Gründen und auch, weil es damit 
zu wenige Erfahrungswerte gibt“, so Badstuber (Focus Online, 2013). Dabei wird in der Wis-
senschaft der Einsatz von Kreuzbändern oder ähnlichen faserigen Bindegeweben, welche von 
Körperspendern stammen und in einem speziellen Verfahren von sämtlichen zellulären Be-
standteilen befreit werden, um das Abstoßungsrisiko zu minimieren, als vielversprechender 
Transplantationsansatz diskutiert (Herbert et al., 2015). Worin liegen die mangelnden Erfah-
rungswerte begründet? In Hinblick auf den multidisziplinär zusammengesetzten Stab an Be-
treuern von Holger Badstuber, welcher ihm beratend und behandelnd zur Seite steht, könnten 
verschiedene Bedenken gegenüber der neuartigen Methode geäußert worden sein. Denkbar 
sind aus orthopädischer Sicht die fehlenden Erfahrungswerte zur mechanischen Belastbarkeit 
der zellbefreiten Bänder, oder zur Auswirkung des Kreuzbandersatzes auf die Kinematik des 
Kniegelenks. Aus therapeutischer Sicht hingegen sind es womöglich fehlende Erfahrungs-
werte zu den Folgen des Eingriffs auf die Muskel- und Bindegewebe des Knies, welche gegen 
einen solchen Eingriff an Holger Badstuber sprechen. Als zu groß mag sich zudem die Unge-
wissheit erwiesen haben, ob sich mit der neuen Methode eine natürliche Motorik wieder-         
erlangen lässt. Nicht zuletzt lag die Ablehnung dieser neuen Methode vermutlich auch in der 
Unsicherheit von Holger Badstuber selbst begründet, in der folgenden Saison nicht gegen den 
Erzrivalen Borussia Dortmund einsatzbereit auf dem Platz stehen zu können.  
Der Zusammenhang zwischen diesem Beispiel und dem Titel der Arbeit erschließt sich für den 
Leser womöglich nicht unmittelbar. Daher lohnt es sich, den Blick auf dieses Beispiel zu abs-
trahieren und die Kreuzbänder allgemeiner den faserigen Bindegeweben, jenen Körpergewe-
ben, welche allgemeinhin mit Bändern und Sehnen in Verbindung gebracht werden, zuzuord-
nen. Erst dann tritt die eigentliche Absicht dieses Beispiels hervor, den Leser gleich zu Beginn 
der Arbeit dafür zu sensibilisieren, wie vielschichtig und interdisziplinär die Betrachtungsmög-
lichkeiten faseriger Bindegewebe sind. Sie erstrecken sich von der mikroskopischen, zellori-
entierten Betrachtungsebene, über die makroskopische, strukturorientierte Betrachtungs-
ebene, bis hin zur psychosozialen, personenorientierten Betrachtungsebene. Und obwohl das 
Beispiel des Kreuzbandes von Holger Badstuber nur einen Teil der tatsächlichen Komplexität 
und Reichweite faseriger Bindegewebe beschreibt, wird bereits offensichtlich, dass ein um-
fassendes Verständnis für die grundlegenden Zusammenhänge faseriger Bindegewebe eine 
Vielzahl von experimentellen Erfahrungswerten auf unterschiedlichen Betrachtungsebenen er-
fordert. Vielmehr noch erscheint das Zusammenführen der einzelnen Erkenntnisse für eine 
ganzheitliche Beschreibung faseriger Bindegewebe als unerlässlich. Kein einzelner Ansatz, 
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der sich mit dem faserigen Bindegewebe beschäftigt, ist für sich allein dafür geeignet und aus-
reichend. Die funktionelle Bedeutung faserige Bindegewebe kann nur durch den Blick aus ver-
schiedenen Perspektiven sichtbar werden.  
Mit dem Wunsch nach einer ganzheitlichen Betrachtung faseriger Bindegewebe, kommt je-
doch die Frage auf, ob dies mit der üblichen wissenschaftlichen Herangehensweise gelingen 
kann, einer Herangehensweise, welche mit Hilfe analytischer, zerteilender Methoden „objek-
tive“, „klare“ Werte schaffen möchte (Böcher, 1992). Auch die bestehenden biomechanischen 
Ansätze zur Untersuchung faseriger Bindegewebe folgen mehrheitlich einer solchen analy-
tisch ausgerichteten Denkweise. Es wird versucht, das faserige Bindegewebe, ganz im Sinne 
von Hans-Peter Dürr, greifbar zu machen. Dazu wird es häufig aus seiner natürlichen Umge-
bung entbunden und in seine elementaren Bestandteile zerlegt. Kann dieser elementarorien-
tierte Ansatz für die eigentlich entscheidenden Fragen ausreichend sein? Fragen wie: „Was 
ist faseriges Bindegewebe?“, „Wie ‚funktioniert‘ es?“, „Warum entsteht und passt es sich an?“ 
oder „Weshalb kommt es teilweise zu pathologischen Veränderungen?“. Fest steht, dass die 
Biomechanik mit ihren bestehenden Messmethoden und -techniken wesentliche Beiträge zur 
Beantwortung einiger der gestellten Fragen leisten kann. Doch wie weitreichend sind die Bei-
träge hinsichtlich eines umfassenden Erkenntnisstrebens? 
Das Ziel dieser Arbeit ist es, mit Hilfe verschiedener biomechanischer Untersuchungen faseri-
ger Bindegewebe die Eignung der bestehenden analyseorientierten Ansätze für eine ganzheit-
liche Betrachtung zu erörtern. Unter dieser Zielsetzung werden sowohl strukturbezogene als 
auch methodenorientierte Fragestellungen zu faserigen Bindegeweben vorgestellt. Mittels ei-
ner begründeten Gesamtschau der einzelnen Untersuchungen soll versucht werden, Verbin-
dungen zwischen den einzelnen Ergebnissen herzustellen. Gleichzeitig soll beim Lesen ein 
Gefühl für die Relativität unseres derzeitigen Wissensstandes zu faserigen Bindegeweben er-
zeugt werden.
Um dies zu erreichen, wird sich der erste Teil dieser Arbeit zunächst mit den theoretischen 
Grundlagen zur Entstehung, den Arten und den Eigenschaften faseriger Bindegewebe be-
schäftigen. Die Inhalte wurden so gewählt, dass sie ein detailliertes Bild zu faserigen Binde-
geweben im Allgemeinen und parallelfaserigen Bändern und Sehnen im Speziellen zeichnen, 
um so das Verständnis der nachfolgend zusammengefassten Studien zu fördern. Beispiels-
weise dient das Wissen zu den Bestandteilen faseriger Bindegewebe, dem Aufbau und den 
Aufgaben von Zellen und Fasern sowie dem Spannungs-Dehnungs-Verhalten des Faserver-
bunds bei mechanischer Zugbelastung als Grundlage für die Untersuchungen zum Einfluss 
von zellulären Bestandteilen oder Materialschlupf auf das mechanische Verhalten des Tractus 
iliotibialis. Auch die Argumentationen zum Transmissionsverhalten des Tractus iliotibialis bei 
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zyklischer Belastung oder die zur funktionellen Abhängigkeit faseriger Bindegewebe am Bei-
spiel der Verbindung von Achillessehne, Fersenfettpolster und Plantarfaszie bauen auf den 
einführenden Grundlagen auf. Um der Diskussion zur Kompressionswirkung eines Becken-
gurts bei Patienten mit tiefem Rückenschmerz besser folgen zu können, hilft zudem das Wis-
sen über die sensomotorische Funktion faseriger Bindegewebe.  
Eine Zusammenführung der eigenen Untersuchungen folgt im dritten Teil dieser Arbeit, wobei 
sich die dazugehörigen Publikationen im Anhang befinden. Es wird empfohlen, im Anschluss 
an den Grundlagenteil mit dem Lesen der Publikationen im Anhang fortzufahren und anschlie-
ßend zur Zusammenschau in Kapitel 3 zurückzukehren. Erst in der Beziehung der einzelnen 
Beiträge zueinander wird die Abhängigkeit der verschiedenen biomechanischen Untersu-
chungsansätze deutlich. Gleichzeitig soll über die Darstellung der eigenen Untersuchungen 
eine Vorstellung dafür entwickelt werden, wie unterschiedlich die Blickwinkel und Betrach-
tungsweisen faseriger Bindegewebe sein können.  
Diese Verschiedenartigkeit aufgreifend, wird den abschließenden Teil dieser Arbeit die Leit-
frage begleiten, welchen Beitrag die einzelnen analyseorientierten Ansätze für eine ganzheit-
lich orientierte Betrachtung faseriger Bindegewebe leisten können. Der daran geknüpfte Dis-
kurs soll dazu anregen, über die aktuelle Betrachtung faseriger Bindegewebe, die sich daraus 
ergebenden Ansätze und die diese begleitenden Limitierungen nachzudenken und neue, bis-
her unberücksichtigte Sichtweisen zu erschließen. Aus persönlichem Empfinden heraus sind 
die bisherigen biomechanischen Betrachtungsweisen nicht ausreichend. Ein Anfang könnte 
damit gemacht werden, das bestehende Wissen zu faserigen Bindegeweben, einschließlich 
der eigenen Beiträge, sinnvoll zu verknüpfen.  
2 Grundlagen faseriger Bindegewebe 
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2.1 Entstehung und Bestandteile faseriger Bindegewebe 
2.1.1 Zur Entstehung faseriger Bindegewebe 
Die Entstehung faseriger Bindegewebe folgt der kausalen Histogenese nach Friedrich Pau-
wels. Demnach differenzieren sich spezifische Gewebe nach genau definierten Umweltreizen 
(Pauwels, 1960; Kummer, 2005). Beginnend bei der Stammzelle differenziert sich neben dem 
Nerven-, Muskel- und Epithelgewebe zunächst der embryonale Vorläufer des faserigen Bin-
degewebes: das Mesenchym (Kummer, 2005; Stecco & Hammer, 2015) (Abb. 1).  
Abbildung 1: Faseriges Bindegewebe gehört neben dem Epithelgewebe, Muskelgewebe und Nervenge-
webe zu den Hauptgewebearten. Es differenziert sich nach genau definierten Umweltreizen, beginnend 
bei einer embryonalen Stammzelle. (Eigene Darstellung, in Anlehnung an Myers, 2010) 
Für Pauwels führt anschließend eine Gestaltverzerrung des Mesenchyms zur Differenzierung 
von Fibroblasten (Pauwels, 1960). Gesteuert wird dieser Differenzierungsschritt durch ein 
komplexes Zusammenwirken von Signalprozessen und Zellinteraktionen (Benjamin & Ralphs, 
2000). Mit der Differenzierung des Fibroblasten ist der zelluläre Grundbaustein für die Syn-
these sämtlicher faseriger Bindegewebe geschaffen. Das Wissen des nun beginnenden Ent-
stehungsprozesses faseriger Bindegewebe, der Fibrollogenese, stammt nach der Auffassung 
von Benjamin und Ralphs (ebd.) hauptsächlich von Arbeiten zur Entwicklung von Sehnen bei 
Hühnern (Birk & Zycband, 1994). Diesen Arbeiten zufolge ordnen sich die Fibroblasten nach 
ihrer Differenzierung entlang zahlreicher längsverlaufender Reihen an und beginnen mit der 
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Produktion von Tropokollagen und weiteren extrazellulären Bestandteilen (Birk & Zycband, 
1994). Für die weitere Entstehung und Ausdifferenzierung faseriger Bindegewebe sind nun-
mehr zwei Bestandteile von Bedeutung: die zellulären und die extrazellulären, welche im Fol-
genden näher dargelegt werden. 
2.1.2 Die zellulären Bestandteile 
Die zellulären Bestandteile des faserigen Bindegewebes sind für den Metabolismus des Ge-
webes verantwortlich (Stecco & Hammer, 2015). Hierzu gehören Makrophagen, Mastzellen, 
Lymphozyten, Plasmazellen, weiße Blutzellen und Adipozyten (Benjamin & Ralphs, 2000; 
Stecco & Hammer, 2015). Hinzu kommen Mesenchymalzellen und Fibroblasten. Bezogen auf 
den Aufbau und die Organisation des faserigen Bindegewebes sind die Fibroblasten die wich-
tigsten zellulären Bestandteile. Sie sind in allen faserigen Bindegeweben vorhanden (Benja-
min & Ralphs, 2000). 
Nach ihrer Differenzierung lagern sich die Fibroblasten reihenartig an und verbinden sich mit 
ihren Zellausläufern über mehrere Reihen miteinander (Benjamin & Ralphs, 1997). Durch 
diese Verbindungen, sogenannten gap junctions, entsteht ein einzigartiges Netzwerk aus Zell-
Zell-Kanälen, welches einen übergreifenden Informationsaustausch ermöglicht (Gumbiner, 
1995; Cukierman et al., 2002; Jiang & Grinnell, 2005). Über dieses Netzwerk wird die spätere 
Synthese strukturaufbauender sowie -abbauender Bestandteile gesteuert (Banes et al., 1995; 
Wang & Thampatty, 2006; Benjamin et al., 2008) (Abb. 2). Strukturaufbauende Bestandteile 
sind verschiedene Arten des Kollagens, Elastin, Proteglykane und weitere Makromoleküle der 
Grundsubstanz (Eastwood et al., 1998; Kannus, 2000; McAnulty, 2007). Kollagenase dagegen 
ist in der Lage, bestehende kollagene Vernetzungen enzymatisch aufzulösen und so Ab- und 
Umbauprozesse zu ermöglichen (Hentz et al., 2012).  
Allgemein wird die Synthesetätigkeit der Fibroblasten hauptsächlich durch mechanische Reize 
gesteuert, welche von außen auf die Fibroblasten einwirken (Chiquet et al., 2003; Langevin et 
al., 2006; Snedeker & Gautieri, 2014). Wird das Bindegewebe bewegt, werden strukturaufbau-
ende Bestandteile ausgeschüttet und die extrazelluläre Matrix wird so an die Belastung ange-
passt (Wang et al., 2003; Yang et al., 2005; Arampatzis et al., 2007; Bohm et al., 2014). Bleibt 
die Bewegung dagegen aus, wird die extrazelluläre Matrix abgebaut (Grinnell, 2003; Stevens-
Tuttle et al., 2009; Stecco & Hammer, 2015). So konnte beispielsweise in Reaktion auf ein 
körperliches Training eine gesteigerte Ausschüttung von Kollagen nachgewiesen werden 
(Suominen et al., 1980; Tipton et al., 1986; Michna & Hartmann, 1989; Langberg et al., 2001). 
Vermutet wird dabei, dass die mechanischen Reize von einzelnen Fibroblasten wahrgenom-
men, chemische Reaktionen in den Zellen ausgelöst und die chemischen Botenstoffe über die 
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Zell-Zell-Kanäle an benachbarte Zellen weitergeleitet werden (Salomon et al., 1988; Benjamin 
& Ralphs, 2000; Langevin et al., 2004; Langevin, 2006). Vergleichbar wäre dieses Prinzip mit 
dem bereits umfassender erforschten Kanalsystem der Knochen, in dem sich Osteozyten über 
ihre Zellausläufer ein Kommunikationssystem aufgebaut haben (Burger & Klein-Nulend, 1999; 
Grinnell, 2003; Bonewald & Johnson, 2008; Klein-Nulend et al., 2013). 
Abbildung 2: Fibroblasten steuern den Auf-, Um- und Abbau faseriger Bindegewebe. Synthetisiert werden 
die Hauptbestandteile der extrazellulären Matrix: Tropokollagen, Elastin und Proteoglykane. (Eigene Dar-
stellung, in Anlehnung an van Berg & Cabri, 2003) 
Um bei dem Vergleich der Reizwahrnehmung und -weiterleitung bei Knochengewebe zu blei-
ben, kommt hinzu, dass die Zellaktivität der Fibroblasten scheinbar nicht nur durch eine 
Reizqualität beeinflusst wird (Klein-Nulend et al., 2013). Lange Zeit wurde davon ausgegan-
gen, dass einzig eine Deformation aufgrund einer Längenänderung des Fasergewebes der 
adäquate Reiz für die zwischen den Fasern liegenden Zellen sei. Immer mehr Erkenntnisse 
deuten jedoch den zusätzlichen Einfluss von Flüssigkeit an, welche die Fibroblasten umgibt. 
Aus den aktuellen Erkenntnissen geht hervor, dass der interstitielle Flüssigkeitsstrom in ver-
schiedene Formen der mechanischen Stimulation auf die Zelle wirken kann (Dan et al., 2010). 
Hierzu zählen Scherkräfte sowie hydrostatischer und dynamischer Druck. Allen Reizformen ist 
gemeinsam, dass sie das Wachstum, die Migration, die Ausrichtung und die Synthesetätigkeit 
der Fibroblasten beeinflussen können (Rutkowski & Swartz, 2007; Kong & Vazquez, 2009; 
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Dan et al., 2010). Zusammengefasst führt eine mechanische Stimulation in Form einer gestalt-
verzerrenden Wirkung, ob durch einen Dehnungsreiz oder einer Flüssigkeitsströmung ausge-
löst, zur Differenzierung, Ausrichtung und Aktivierung von Fibroblasten. In Reaktion auf die 
mechanische Stimulation schütten die Fibroblasten eine Vielzahl von extrazellulären Bestand-
teilen aus und bauen so ein an die Belastung angepasstes faseriges Bindegewebe auf 
(Aumailley & Gayraud, 1998). Zu den wichtigsten extrazellulären Bestandteilen gehören das 
Kollagen und die Proteoglykane.  
2.1.3 Die extrazellulären Bestandteile 
Kollagen als strukturbestimmendes Element 
Kollagen bildet den Grundbaustein der zugresistenten Fasern des faserigen Bindegewebes 
(Fung, 1993; Snedeker & Gautieri, 2014; Stecco & Hammer, 2015). Wenngleich die zugüber-
tragende Funktion nahezu allen 28 bisher beschriebenen Kollagentypen gemeinsam zu sein 
scheint, wird Kollagen Typ I als wichtigstes Strukturprotein zur Übertragung von Zuglasten 
genannt (Benjamin & Ralphs, 1997; Snedeker & Gautieri, 2014). Mit einem Anteil von etwa 
90% ist dieser Typ die am häufigsten in unserem Körper vorhandene Kollagenart (Snedeker 
& Gautieri, 2014). Neben Typ I sind zudem die Kollagentypen II und III für die Struktur des 
faserigen Bindegewebes von Bedeutung. Kollagen Typ II bildet im Vergleich zu Typ I nur sehr 
feine Fasern aus und lässt sich hauptsächlich in knorpeligen Strukturen und in Sehnen an den 
Stellen, an denen diese durch einen Knochen in ihrer Zugrichtung umgelenkt werden, nach-
weisen (Benjamin & Ralphs, 1997). Als Beispiel sei hier das Lig. tibialis posterior in der retro-
malleolaren Region genannt (Petersen et al., 2004). Kollagen Typ III bildet ein vorwiegend 
ungerichtetes Fasernetzwerk aus relativ dünnen Fasern aus (Lapiere et al., 1977; Benjamin & 
Ralphs, 1997). Gebildet wird es insbesondere bei der Entstehung von Narbengewebe (Benja-
min & Ralphs, 1997; Wang et al., 2003; Wang, 2006) oder als Endo- oder Epitenon (Duance 
et al., 1977; Waggett et al., 1998). 
Synthetisiert werden die Kollagene durch die Fibroblasten (Kjær et al., 2009). Wie bereits dar-
gestellt, sind diese in der Lage Tropokollagen herzustellen und in den extrazellulären Raum 
abzusondern (Benjamin & Ralphs, 1997; van Berg & Cabri, 2003; Kummer, 2005). Tropokol-
lagen bildet eine Vorstufe des Kollagens und besteht aus drei ineinander verflochtenen Poly-
peptidketten, der sogenannten Trippelhelix (Kummer, 2005; Snedeker & Gautieri, 2014). Un-
terschiede in den ineinander verflochtenen Polypeptidketten ergeben die unterschiedlichen 
Typen des Kollagens (Snedeker & Gautieri, 2014) (Abb. 3). Im extrazellulären Raum ordnen 
sich die supramolekularen Strukturen in den Zellzwischenräumen reihenweise an und bilden 
über intermolekulare Querbrückenverbindungen, sogenannten crosslinks, erste Fasern aus 
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(Kummer, 2005; Stecco et al., 2007a; Snedeker & Gautieri, 2014) (Abb. 3). Durch die Entste-
hung und Ausrichtung mehrerer Fasern kommt es zunehmend zur Ausprägung der überge-
ordneten Faserstruktur. Mit jeder höheren strukturellen Organisationsstufe, vom Tropokol-
lagen über die einzelne Faser bis hin zum Faserbündel oder -geflecht, werden auch die me-
chanischen Eigenschaften immer wieder neu definiert (Fung, 1993). Die mechanischen Eigen-
schaften von Faserbündeln werden hauptsächlich durch die Anzahl und Ausrichtung der kol-
lagenen Fasern bestimmt, aber auch durch das Verhältnis zu den restlichen extrazellulären 
Bestandteilen, wie Wasser oder Grundsubstanz (Hukins & Aspden, 1985; Waggett et al., 
1998). Insbesondere durch den Anteil der Grundsubstanz werden die Eigenschaften faseriger 
Bindegewebe maßgeblich beeinflusst.
Abbildung 3: Der strukturelle Aufbau der kollagenen Bestandteile bestimmt maßgeblich die späteren me-
chanischen Eigenschaften des faserigen Bindegewebes. (Eigene Darstellung, in Anlehnung an van Berg 
& Cabri, 2003) 
Die Grundsubstanz – Schmierstoff und Kleber des faserigen Bindegewebes 
Die Grundsubstanz bestimmt die Mobilität und den Zusammenhalt des faserigen Bindegewe-
bes (Fung, 1993; Stecco & Hammer, 2015). Hauptsächlich daran beteiligt sind die Proteogly-
kane, welche als langkettige Makromoleküle von den Fibroblasten synthetisiert werden. An 
den Seitenketten der Hauptproteine befinden sich Glycosaminoglykane in Form langer, linea-
rer Kohlenhydratgruppen (Stecco & Hammer, 2015). Dazu zählen Keratansulfat, Heparin oder 
Hyaluronsäure (van Berg & Cabri, 2003). Allen gemeinsam ist, dass sie stark negativ geladen 
sind (Stecco & Hammer, 2015). So sind die Proteoglykane mit Hilfe der Glycosaminoglykane 
in der Lage große Mengen Wasser anzuziehen und ein hydrathaltiges Gel zu formen. Dies 
erlaubt es den einzelnen Kollagenfasern sich gegeneinander zu verschieben und verleiht dem 
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faserigen Bindegewebe seine viskoelastischen Eigenschaften (Fung, 1993). Gleichzeitig wird 
durch das Binden von Wasser das faserige Bindegewebe als Struktur stabilisiert (Fung, 1993; 
van Berg & Cabri, 2003; Stecco & Hammer, 2015). Der direkte Einfluss auf die mechanischen 
Eigenschaften ist jedoch nur unzureichend untersucht (Cowin & Doty, 2007). 
Resümierend kann davon ausgegangen werden, dass das faserige Bindegewebe in seiner 
Entstehung und Anpassung als ein interaktives, lebendes System verstanden werden kann, 
welches in der Lage ist, sich an die von außen einwirkenden Umweltreize anzupassen (Ben-
jamin & Ralphs, 2000). Grundlage ist hierbei die Differenzierung von Fibroblasten und die Syn-
these einer an die Umweltreize angepassten extrazellulären Matrix. Auf dieser Grundlage ent-
steht eine Vielzahl verschiedener Arten faseriger Bindegewebe, welche trotz sehr ähnlicher 
Grundbausteine sehr verschiedene Eigenschaften ausprägen können. Im Folgenden werden 
zunächst die verschiedenen Arten faseriger Bindegewebe betrachtet, bevor daraus spezifi-
sche Eigenschaften abgeleitet werden.  
2.2 Arten faseriger Bindegewebe 
Die Beschreibung der unterschiedlichen Arten faseriger Bindegewebe bezieht sich hauptsäch-
lich auf die von Stecco & Hammer (2015) getroffene Unterteilung. Davon abweichende Text-
stellen wurden als solche kenntlich gemacht. Allgemein wird bei Stecco & Hammer das Binde-
gewebe in drei Gruppen unterteilt: 
? das spezialisierte Bindegewebe (spezialized connective tissue)
? das embryonale Bindegewebe (embryonic connective tissue) und 
? das faserige Bindegewebe (proper connective tissue).
Zu den spezialisierten Bindegeweben wird das Fett-, Knochen- und Knorpelgewebe gezählt. 
Das embryonale Bindegewebe umfasst das Mesenchym sowie das muzinöse (schleimartige) 
Bindegewebe. Das faserige Bindegewebe wird durch das lockere und straffe Bindegewebe 
gebildet (Abb. 4). Dabei lassen sich die beiden Bindegewebsarten zum Teil nur schwer ana-
tomisch voneinander trennen. Häufig verlaufen die Übergänge fließend und bilden so ein kör-
perumspannendes Netzwerk aus faserigem Bindegewebe (Stecco & Hammer, 2015). Den-
noch wird versucht, die einzelnen Gewebearten klar voneinander zu trennen und streng der 
Nomenklatur folgend einzuordnen (Schleip et al., 2012; Stecco & Schleip, 2015; van der Wal, 
2015). Da die eigenen Untersuchungen ausschließlich das straffe Bindegewebe zum Gegen-
stand hatten, wird diese Art des faserigen Bindegewebes nachfolgend genauer ausgeführt. 
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Abbildung 4: Einteilung faseriger Bindegewebe in lockeres und straffes Bindegewebe. Trotz ihrer Ver-
schiedenartigkeit bestehen alle faserigen Bindegewebe aus den gleichen Grundbausteinen, welche von 
den Fibroblasten synthetisiert werden. (Eigene Darstellung) 
Straffes Bindegewebe besteht hauptsächlich aus Kollagen Typ I-Fasern und variierenden An-
teilen elastischer Fasern (Benjamin & Ralphs, 1997; Kannus, 2000; Stecco & Hammer, 2015). 
Die zugfesten Fasern richten sich entlang der Hauptzugbelastungsrichtung aus und verleihen 
dem Gewebe so seine widerstandsfähige und kraftübertragende Funktion. Zwischen den Fa-
sern lagern sich reihenartig die Fibroblasten an und steuern von hier den Auf-, Um- und Abbau 
der extrazellulären Matrix. Abhängig von der Art und Richtung der einwirkenden Kräfte diffe-
renzieren sich verschiedene Formen des straffen Bindegewebes (Abb. 5): 
? das straffe ungerichtete Bindegewebe und 
? das straffe gerichtete Bindegewebe. 
Anders als das straffe ungerichtete Bindegewebe folgt das straffe gerichtete Bindegewebe 
einem strukturierten und kraftflussentsprechenden Aufbau. Die dicht gepackten Kollagenfa-
serbündel können entweder parallel angeordnet sein und damit nur einer einzigen Hauptkraft-
richtung folgen oder einen mehrlagigen Strukturaufbau verschiedener Faserorientierungen 
aufweisen (Abb. 5). Jede Faserlage folgt hier einem auf das spezifische Gewebe einwirkenden 
Kraftvektor (Vleeming et al., 1995; Benetazzo et al., 2011). 
Wie bereits angedeutet, lassen sich aus der entstandenen strukturellen Vielfalt faseriger Bin-
degewebe ebenso vielfältige Funktionen und Eigenschaften ableiten. Im folgenden Kapitel sol-
len die dem faserigen Bindegewebe zugesprochenen Funktionen kurz vorgestellt werden. Ins-
besondere wird vertieft auf die mechanischen Eigenschaften sowie die Rolle der faserigen 
Bindegewebe für die sensomotorische Kontrolle eingegangen. 
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Abbildung 5: Das straffe Bindegewebe lässt sich in gerichtetes und ungerichtetes Bindegewebe untertei-
len. Es folgt eine weitere Unterteilung des gerichteten Bindegewebes in parallelfaseriges und multidirekti-
onales Bindegewebe. Die in dieser Arbeit folgenden eigenen Untersuchungen beziehen sich nahezu aus-
nahmslos auf straffes, gerichtetes, parallelfaseriges Bindegewebe. (Eigene Darstellung)
2.3 Funktion und Eigenschaften faseriger Bindegewebe 
2.3.1 Funktionen faseriger Bindegewebe im Überblick 
Nach Stecco & Hammer (2015) sowie van Berg & Capri (2003) lassen sich die folgenden 
Funktionen faseriger Bindegewebe zusammenfassen: 
? stützende Funktion: dient als Gerüst und Strukturgeber für den Körper, 
? verbindende Funktion: verbindet sämtliche Körpergewebe, insbesondere durch straffe 
gerichtete Bindegewebe, 
? schützende Funktion: umhüllt Organe oder separiert umgebende Organe, füllt Zwi-
schenräume auf und schützt so vor Friktion, Druck oder Zusammenstößen, 
? Transport- und Ernährungsfunktion: beinhaltet Transportwege für Nährstoffe und Ab-
fallprodukte, 
? speichernde Funktion: speichert Energie in Form elastischer Energie durch straffe Bin-
degewebe oder kalorische Energie durch Fettgewebe, 
? formende Funktion: unterstützt die Bildung von Narbengewebe im Rahmen des Hei-
lungsprozesses von Geweben nach traumatischer Schädigung, 
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? Informationsfunktion: ermöglicht den körperumspannenden Signalaustausch durch 
Zell-Zell-Kanäle sowie die Beteiligung an der Körperwahrnehmung durch sensorische 
Innervation.
Nachfolgend werden die verbindende Funktion sowie die Informationsfunktion straffer gerich-
teter Bindegewebe näher betrachtet. Aus diesen Funktionen lassen sich mechanische Eigen-
schaften und der Beitrag faseriger Bindegewebe für die sensomotorische Funktion ableiten. 
2.3.2 Mechanische Eigenschaften straffer Bindegewebe 
Zu den am meisten beschriebenen mechanischen Eigenschaften faseriger Bindegewebe zäh-
len nach Fung (1993) das nichtlineare Spannungs-Dehnungsverhalten, das Hystereseverhal-
ten bei zyklischen Belastungen, die Spannungsrelaxation bei konstanter Dehnung sowie die 
Veränderungen in der strukturellen Ausrichtung der Gewebe während der ersten Belastungs-
zyklen (preconditioning). Die Beschreibungen stammen überwiegend von Untersuchungen an 
straffen gerichteten parallelfaserigen Bindegeweben. Der Vorteil dieser Gewebestruktur liegt 
darin, dass in Zugversuchen die Bindegewebe entlang ihrer Faserorientierung getestet werden 
können (Cowin & Doty, 2007). Durch die standardisierte Faserorientierung lassen sich zuver-
lässige Aussagen zum Einfluss zellulärer und extrazellulärer Bestandteile auf die mechani-
schen Eigenschaften faseriger Bindegewebe treffen (ebd.). Zum Beispiel lässt sich das nicht-
lineare Spannungs-Dehnungsverhalten während eines Zugversuches hauptsächlich auf das 
Materialverhalten der parallel angeordneten Kollagenfasern zurückführen. Der Verlauf der 
Kurve bildet das Verhältnis der Dehnung eines faserigen Bindegewebes in Relation zur einge-
leiteten Kraft ab und kann in drei charakteristische Bereiche eingeteilt werden (Abb. 6). Die 
Bereiche werden von Fung (1993) und Cowin & Doty (2007) übereinstimmend beschrieben: 
I. Anfangsbereich: Zu Beginn des oft als „toe region“ bezeichneten Anfangsbereichs ist 
wenig Kraft erforderlich, um das Gewebe auseinanderzuziehen. Dieses Kraft-Deh-
nungs-Verhältnis wird hauptsächlich auf die wellenartige Struktur, welche die parallel 
verlaufenden Kollagenfasern im unbelasteten Zustand aufzeigen, zurückgeführt. Als 
Ursache für die Wellenbildung wird eine Gestaltverzerrung der Grundsubstanz, insbe-
sondere der Hyaluronsäurebestandteile, vermutet (Fung, 1993; Franchi et al., 2007). 
Mit zunehmender Kraft werden die Fasern allmählich gestreckt und die Wellenstruktur 
nimmt zunehmend ab.    
II. Linearer Bereich: Der lineare Bereich der Kurve ist durch ein nahezu lineares Verhalten 
zwischen Spannung und Dehnung gekennzeichnet. Dieser Bereich wird von den nun 
vollständig gespannten Kollagenfasern dominiert. Aus diesem Grund werden auch aus 
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diesem Bereich der Kurve häufig die linear-elastischen Eigenschaften, meist in Form 
des Elastizitätsmoduls (engl. Young’s moduls) bestimmt. Das Ende des linearen Be-
lastungsbereichs wird durch erste Unregelmäßigkeiten im Kurvenverlauf ersichtlich. 
Die zackenartigen Erscheinungen sind auf erste einzelne Faserrupturen und eine da-
ran geknüpfte Reorganisation der noch intakten Faserstruktur zurückzuführen.  
III. Versagensbereich: Der Versagensbereich ist als dritter und damit letzter Bereich der 
Spannungs-Dehnungskurve durch ein nichtlineares Verhalten gekennzeichnet. Dieses 
ist durch ein immer stärker zunehmendes stochastisches Faserversagen mit abschlie-
ßender vollständiger Ruptur der faserigen Bindegewebsstruktur zu begründen. 
Abbildung 6: Während eines einachsigen Zugversuches zeigen straffe gerichtete parallelfaserige Binde-
gewebe ein typisches Materialverhalten. Im Spannungs-Dehnungs-Verlauf folgen chronologisch der An-
fangsbereich, der lineare Bereich und der Versagensbereich, hier abgegrenzt durch die gestrichelten Li-
nien. Die typische Kurvencharakteristik lässt sich auf interne Strukturveränderungen zurückführen. (Eigene 
Darstellung) 
Der Anfangsbereich wird häufig auch als physiologischer Bereich bezeichnet, in dem das fa-
serige Bindegewebe alltäglich belastet wird (Fung, 1993). Der zweite und dritte Bereich wer-
den dagegen als Reservebereich betrachtet (ebd.). Häufig liegt die Belastungsgrenze straffer 
gerichteter parallelfaseriger Bindegewebe im Bereich von 10-15% Dehnung (Fung, 1993), wo-
bei dieser Wert, wie in den vorangegangenen Kapiteln dargestellt wurde, stark von den extra-
zellulären Bestandteilen sowie der vorausgegangenen alltäglichen Belastung auf das Binde-
gewebe abhängig ist. Interessant ist in diesem Zusammenhang, dass die faserigen Bindege-
webe scheinbar selbst dazu in der Lage sind, ihren aktuellen Spannungs-Dehnungs-Zustand 
I        II   III  
2 Grundlagen faseriger Bindegewebe 
16
wahrzunehmen, an eine neuronale Kontrolleinheit weiterzuleiten und darüber ein muskuläres 
Antwortmuster auszulösen. Aus diesem Grund und aufgrund dass eine rein mechanische Be-
trachtung faseriger Bindegewebe nicht ausreichend scheint (Vleeming et al., 2007), sollen die 
bisherigen Erkenntnisse über die Bedeutung sensorischer Eigenschaften faseriger Bindege-
webe für die sensomotorische Kontrolle des Bewegungsapparates ebenfalls kurz zusammen-
gefasst werden.  
2.3.3 Faserige Bindegewebe als Bestandteil sensomotorischer Kontrolle 
Grundlagen der sensomotorischen Kontrolle 
Jede körperliche Bewegung, bewusst oder unbewusst, benötigt eine Vielzahl sensorischer In-
formationen, um den Körper aufrechtzuhalten und eine kontrollierte Bewegungssteuerung zu 
ermöglichen (Dickinson et al., 2000; Vleeming et al., 2007). Das muskuläre, die Bewegung 
ausführende System ist in diesem Zusammenhang eng an das sensorische, die Bewegung 
kontrollierende System gekoppelt. Genauer beschreiben Dickinson et al. (2000) drei sensori-
sche Systeme, welche zur Bewegungskontrolle beitragen: 
? das optische und akustische System (Wahrnehmung der absoluten Geschwindigkeit 
und Richtung einer Bewegung) 
? das vestibuläre System (Gleichgewichtsorgan zur Wahrnehmung linearer Beschleu-
nigungen und Winkelbeschleunigungen) 
? das mechanosensorische System (Wahrnehmung von intern und extern auf den Kör-
per einwirkender physischer und chemischer Reize). 
Insbesondere das letztgenannte mechanosensorische System leistet einen wichtigen Beitrag, 
den Ort, die Lage, die Ausrichtung und die Bewegung des Körpers und seiner Teile wahrzu-
nehmen. Die auch als Propriozeption bezeichnete Fähigkeit der Körperwahrnehmung ermög-
licht sowohl das Auslösen unwillkürlicher Muskelreflexe, als auch die Ausführung kontrollierter 
und den äußeren Belastungen angepasster Bewegungen (Solomonow & Krogsgaard, 2001; 
Vleeming et al., 2007). Zusammen mit den afferenten Neuronen bilden die Mechanorezepto-
ren hierfür die morphologische Grundlage (van der Wal, 2012). Mechanorezeptoren befinden 
sich in verschiedenen Körperorganen wie der Haut und der Muskulatur. Auch in faserigem 
Bindegewebe konnte bereits eine Vielzahl an Mechanorezeptoren nachgewiesen werden  
(Stilwell, 1957; Schleip, 2003; Stecco et al., 2007b; Benjamin, 2009). Bekannt als Golgi-Organ, 
Vater-Pacini-Körperchen, Meissnersche Tastkörperchen, Ruffini-Körperchen, Muskelspindel 
oder freie Nervenendigung versorgen sie den Thalamus und sensomotorischen Kortex mit 
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kinästhetischen Informationen zur Stellung der Gelenke und Kinematik der Körperteile (Solo-
monow & Krogsgaard, 2001). Selbst kleinste Bewegungen, welche in den Geweben zu Län-
genänderungen im Mikrometerbereich führen, können möglicherweise von einzelnen Mecha-
norezeptoren als Dehnungs- oder Druckreiz wahrgenommen und an das sensorische Zentrum 
weitergeleitet werden (Vleeming et al., 2007). Gemeinsam mit den folgenden Ausführungen 
ist diese Annahme für das Verständnis der später vorgestellten Untersuchung zur Wirkungs-
weise eines Beckenkompressionsgurtes entscheidend.  
Die Bedeutung faseriger Bindegewebe für die sensomotorische Kontrolle 
Lange Zeit wurden die faserigen Bindegewebe einzig hinsichtlich ihrer mechanischen Eigen-
schaften und Funktionen diskutiert (Schleip, 2012). Dabei scheint die sensorische Innervation 
faseriger Bindegewebe von entscheidender Bedeutung für eine erweiterte biomechanische 
Betrachtung zu sein (Solomonow & Krogsgaard, 2001). Faserige Bindegewebe, insbesondere 
straffe, wären demnach nicht nur in der Lage einwirkende Zugkräfte aufzunehmen und diesen 
mechanisch zu widerstehen. Sie könnten die Belastungsreize auch quantifiziert wahrnehmen, 
an den sensomotorischen Kortex weiterleiten und dadurch ein willkürliches oder unwillkürli-
ches muskuläres Antwortmuster erzeugen. Schon im Jahr 1900 stellte Payr am Beispiel des 
Kniegelenks die Hypothese eines muskuloligamentären Schutzreflexes auf (Payr, 1900). 
Nachdem diese Hypothese jahrelang nur theoretisch erweitert werden konnte (Partridge, 
1924; Palmer, 1938), gelang Palmer et al. (1958) der experimentelle Nachweis. Die Arbeits-
gruppe konnte zeigen, dass die Stimulation von Mechanorezeptoren im vorderen Kreuzband 
zur Auslösung von Muskelreflexen führte. Die Erkenntnis einer Beteiligung faseriger Bindege-
webe an der motorischen Kontrolle konnte anschließend für die ligamentären Strukturen des 
Knies mehrfach bestätigt werden (Skoglund, 1956; Stener & Petersen, 1962; Solomonow et 
al., 1987; Raunest et al., 1996). Gleichzeitig konnte für die Mechanorezeptoren des vorderen 
Kreuzbandes gezeigt werden, dass das Ausmaß der weitergeleiteten sensorischen Informati-
onen vom Spannungszustand des Ligaments abhängig ist (Markolf et al., 1976; Krauspe et 
al., 1992).  
Der anatomische Nachweis vergleichbarer ligamentärer Innervationsstrukturen in Bereichen 
der Schulter (Solomonow et al., 1996), des Ellenbogens (Petrie et al., 1998), der Handgelenke 
(Petrie et al., 1997), der Wirbelsäule (Jackson et al., 1966; Yahia & Newman, 1991; Yahia et 
al., 1988), der unteren Gliedmaßen (Stecco et al., 2007b) und des Fußes (Stecco et al., 2013; 
Stecco et al., 2010) sowie der experimentelle Nachweis am Beispiel der Bandscheibe und der 
paraspinalen Muskulatur (Indahl et al., 1995) lassen die Vermutung zu, dass sich die am Knie 
erlangten Erkenntnisse einer neuronalen Interaktion zwischen faserigem Bindegewebe und 
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umgebender Muskulatur für den Bewegungsapparat verallgemeinern lassen. Gleichzeitig kön-
nen die gefundenen Resultate dafür genutzt werden, die Entstehung akuter oder chronischer 
Schmerzzustände zu erklären. 
Abbildung 6: Das Hypothesenmodell zur Entstehung chronischer Schmerzzustände nach Panjabi (2006). 
Grundlage des Modells ist die Einbeziehung eines aktiven Subsystems (Muskulatur), eines kontrollieren-
den Subsystems (Mechanorezeptoren und motorisches Zentrum) und eines passiven Subsystems (fase-
rige Bindegewebe und Knochengewebe). Es unterstreicht die Bedeutung faseriger Bindegewebe für die 
sensomotorische Kontrolle. (Eigene Darstellung, in Anlehnung an Panjabi, 2006)
Für die Wirbelsäule stellte Panjabi (1992, 2006) ein umfassendes Hypothesenmodell auf, wel-
ches ein enges Zusammenspiel ligamentärer (passiver), muskulärer (aktiver) und kontrollie-
render (neuronaler) Subsysteme als Voraussetzung eines stabilen Bewegungssystems be-
schreibt. Es wird hierin davon ausgegangen, dass durch ein traumatisches Erlebnis oder dau-
erhafte Überlastung in den faserigen Bindegeweben strukturelle Veränderungen stattfinden 
(Solomonow et al., 2012), was zu einer verfälschten neuronalen Reizweiterleitung und einer 
daraus resultierenden veränderten Muskelaktivierung führen kann (Abb. 6). Eine anhaltend 
veränderte Muskelaktivierung kann demnach eine dauerhafte muskuläre Ermüdung, Fehlstel-
lung und veränderte Motorik zur Folge haben. Chronische Schmerzzustände können hiervon 
die Folge sein (Panjabi, 2006; Vleeming et al., 2007). Die Grundzüge dieses Hypothesenmo-
dells wurden zuletzt auf die muskuloligamentären Strukturen des Fußes in Hinblick auf hier 
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auftretende chronische Schmerzzustände übertragen (McKeon et al., 2015). Die Berücksich-
tigung der sensomotorischen Kontrolle scheint für eine umfassende biomechanische Betrach-
tung faseriger Bindegewebe damit unerlässlich. Nachvollziehbar wird dieser Schluss auch in 
Anbetracht der eigenen Untersuchung zur Wirkungsweise eines Beckenkompressionsgurts, 
welche im kommenden Kapitel vorgestellt wird. Beginnen wird dieses Kapitel jedoch mit der 
Untersuchung zum Einfluss der zellulären Bestandteile auf die mechanischen Eigenschaften 
des Tractus iliotibialis. Bei den folgenden Beschreibungen handelt es sich jeweils um eine 
zusammenfassende Gesamtschau der eigenen Untersuchungen von faserigen Bindegewe-
ben. Die dazugehörigen Publikationen befinden sich im Anhang dieser Arbeit.  
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3.1 Do Cells Contribute to Tendon and Ligament Biomechanics? 
Autoren: Niels Hammer, Daniel Huster, Sebastian Fritsch, Carsten Hädrich, Holger Koch,  
Peter Schmidt, Freddy Sichting, Martin Franz-Xaver Wagner und Andreas Boldt 
Erschienen in: PloS one (2014), Vol. 9 (8)  
Die mechanische Zugprüfung gehört zu den Standardverfahren der biomechanischen Unter-
suchung faseriger Bindegewebe. Aus den meist einachsigen Zugversuchen lassen sich ele-
mentare Materialparameter zur Charakterisierung des mechanischen Verhaltens unter Zuglast 
ermitteln. Hierzu gehören das Spannungs-Dehnungs-Verhalten, das daraus abgeleitete Elas-
tizitätsmodul sowie die Streckgrenze. Die Parameter dienen als Grundlage für allgemeine Be-
schreibungen spezifischer Gewebe, computerbasierte Simulationen oder vergleichende Stu-
dien. Zu letzterem gehört auch der Vergleich zwischen nativen und azellulären Gewebepro-
ben. Azelluläre, von sämtlichen zellulären Bestandteilen befreite Gewebe, eignen sich als Er-
satz oder Unterstützung verletzter straffer Bindegewebe. Ihr Potential bei operativen Eingriffen 
an Ligamenten und Sehnen gewinnt zunehmend an Bedeutung (Herbert et al., 2015). Jedoch 
existieren bisher nur unzureichende Erkenntnisse über den Einfluss zellulärer Bestandteile auf 
die mechanischen Eigenschaften straffer Bindegewebe. Das Ziel war es daher, die Wirkung 
einer Dezellularisierung auf die mechanischen Eigenschaften zu untersuchen. Hierfür wurden 
insgesamt 18 Proben des Tractus iliotibialis von 9 Körperspendern in vitro getestet. Der Trac-
tus iliotibialis eignet sich aufgrund seiner parallelfaserigen und breitflächigen Erscheinung be-
sonders gut für eine standardisierte und repräsentative Zugprüfung straffer Bindegewebe. Es 
wurden 9 Probenpaare getestet: jeweils eine native und eine dezellularisierte Probe, deren 
zelluläre Bestandteile mit Hilfe eines standardisierten Verfahrens entfernt wurden (Koch et al., 
2012). Um zusätzliche Einflussgrößen auf die Ergebnisse des Vergleichs zu minimieren, 
wurde der Wassergehalt aller Proben auf 69% angepasst und die Enden der Proben zur Re-
duzierung des Materialschlupfs während der Zugprüfung plastiniert (Steinke et al., 2012; Ham-
mer et al., 2012; Sichting et al., 2015). Zusätzlich wurde die Wirksamkeit der Dezellularisierung 
mit Hilfe von Messungen des DNA-Gehalts überprüft.  
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Abbildung 7: Mikroskopische Betrachtung des Tractus iliotibialis mit blau eingefärbten Zellbestandteilen 
in den nativen Gewebeproben (a + b). Nach dem Prozess der Dezellularisierung sind keine zellulären 
Bestandteile sichtbar (c + d). (Darstellung aus Hammer et al., 2014) 
Der Vergleich des Elastizitätsmoduls und des maximalen Spannungswertes zum Zeitpunkt des 
Materialversagens ergab keine nennenswerten Unterschiede. Einzig die maximalen Deh-
nungswerte stiegen bei den azellulären Proben signifikant an (Abb. 8). Zudem konnten in den 
azellulären Proben histologisch keine verbleibenden zellulären Bestandteile nachgewiesen 
werden (Abb. 7), jedoch geringe DNA-Anteile. Bei einer Transplantation könnte die unvollstän-
dige Entfernung der DNA-Bestandteile potentiell zu einer Abstoßungsreaktion des zellfreien 
Gewebes führen. An dieser Stelle sind weitere Untersuchungen zur Verbesserung des beste-
henden Verfahrens notwendig. Aus den Ergebnissen der mechanischen Testung kann ge-
schlussfolgert werden, dass insbesondere im physiologischen Belastungsbereich die zellulä-
ren Bestandteile das Spannungs-Dehnungs-Verhalten straffer Bindegewebe scheinbar nicht 
beeinflussen. Die erhöhte Dehnfähigkeit der zellfreien Proben im Versagensbereich könnte 
auf strukturbedingte Veränderungen hinweisen, welche bei Elongationen nahe der Versagens-
grenze zum Tragen kommen. Möglicherweise verhindert im nativen Zustand die Adhäsion zwi-
schen Fasern und Zellen eine vollständige Streckung der kollagenen Fasern.  
25 ?m 
25 ?m 
12 ?m 
12 ?m 
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Um diesen potentiellen Mechanismus zukünftig klären zu können, ist es notwendig, mögliche 
Messfehler, welche ebenso zu diesem Ergebnis geführt haben können, auszuschließen. Ein 
möglicher Messfehler könnte Materialschlupf sein. Durch das Rutschen der Proben aus den 
Spannvorrichtungen der Zugprüfmaschine können zufällig auch scheinbar höhere Dehnungs-
werte entstehen. Aus diesem Grund wurde der Einfluss des Materialschlupfs auf die Ergeb-
nisse der mechanischen Eigenschaften am Beispiel des Tractus iliotibialis überprüft. Die Re-
sultate dazu werden im nächsten Kapitel vorgestellt.  
Abbildung 8: Einfluss der Dezellularisierung auf die mechanischen Eigenschaften des Tractus iliotibialis. 
Während sich beim Elastizitätsmodul und der Streckgrenze keine Unterschiede zeigen, steigt die Dehn-
grenze in zellbefreiten Gewebeproben signifikant an. (Darstellung aus Hammer et al., 2014) 
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3.2 Quantification of material slippage in the iliotibial tract when applying the 
partial plastination clamping technique 
Autoren: Freddy Sichting, Hanno Steinke, Martin F.-X. Wagner, Sebastian Fritsch, 
Carsten Hädrich und Niels Hammer 
Erschienen in: Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials (2015), Vol. 49 
Dass Materialschlupf die Spannungs-Dehnungs-Daten verfälscht, liegt darin begründet, dass 
die Dehnungswerte in Zugprüfungen nahezu ausnahmslos über die Änderung des Traversen-
weges der Prüfmaschine berechnet werden. Kommt es während der Zugprüfung zu einem 
Rutschen der Probe in der Spannvorrichtung, dem sogenannten Materialschlupf, wird eine 
Änderung des Traversenweges aufgezeichnet, ohne dass die Probe gedehnt wird. Dieser 
Messfehler ermöglicht das zufällige Auftreten von Unterschieden im Dehnungsverhalten einer 
Gewebeprobe. Um den Einfluss dieses Messfehlers zu reduzieren, wurde die Methode der 
partiellen Plastination entwickelt (Steinke et al., 2012; Hammer et al., 2012). In dem zugrun-
deliegenden Verfahren werden die Enden der Gewebeproben mit Hilfe von Epoxidharz und 
Kunststoffplatten plastiniert (Abb.9). Durch dieses Vorgehen kann die Zuglast über die Spann-
vorrichtungen direkt auf die Gewebeprobe übertragen und das Risiko des Rutschens minimiert 
werden. Das Vermögen, den Materialschlupf zu minimieren wurde jedoch bis dahin nicht quan-
tifiziert. Das Ziel war es daher, dass Potential der partiellen Plastinationsmethode und der Ein-
fluss des verbleibenden Messfehlers auf die mechanischen Eigenschaften des zu testenden 
Gewebes zu untersuchen. Insgesamt wurden hierfür 12 Proben des Tractus iliotibialis partiell 
plastiniert und anschließend in einem einachsigen Zugversuch bis zum Materialversagen ge-
testet. Zum Vergleich blieben 10 Proben unplastiniert. Diese wurden zwischen spezielle Gum-
miklemmbacken eingespannt und anschließend ebenfalls bis zum Materialversagen getestet. 
Die Dehnung aller Proben wurde über den Traversenweg der Prüfmaschine und ein optisches 
Messsystem erfasst. Das optische Messsystem basiert auf dem Prinzip der Grauwertkorrela-
tion und ermöglicht die berührungslose Messung der Dehnung. Ein Vergleich der optisch er-
fassten Dehnungsdaten mit denen des Traversenweges ermöglichte es, den Materialschlupf 
zu evaluieren. Es konnte gezeigt werden, dass trotz partieller Plastination Materialschlupf vor-
handen war. Im Vergleich zu nicht plastinierten Proben ist dieser jedoch stark reduziert. Nahe 
der Versagensgrenze lag der maximal zu erwartende Messfehler bei 18%. Bei einem Vergleich 
von Proben straffer Bindegewebe, wie die des Tractus iliotibialis, müsste der tatsächliche Un-
terschied mindestens größer sein als der möglicherweise zufällig verursachte Messfehler. In 
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der bereits vorgestellten Untersuchung zum Einfluss zellulärer Bestandteile auf die mechani-
schen Eigenschaften straffer Bindegewebe lag der gemessene Unterschied bei den Deh-
nungswerten zum Zeitpunkt des Versagens bei 30% (native Probe 10±2%; zellfreie Probe 
13±3%) (Hammer et al., 2014). Die Gegenüberstellung der beiden Studienergebnisse unter-
streicht die geäußerte Vermutung, dass der Unterschied im Dehnungsverhalten nach Dezel-
lularisierung strukturbedingt ist und nicht nur durch Materialschlupf verursacht wird.  
Abbildung 9: Verfahrensschritte der partiellen Plastinationsmethode. Von links oben nach rechts unten: 
Am Beispiel eines freipräparierten Tractus iliotibialis werden aus dem parallelfaserigen Bereich entlang 
des Faserverlaufs zwei bis drei Zugprobekörpern herausgeschnitten. Der mittlere Bereich der Proben ver-
bleibt in seinem nativen Zustand. Die Enden der Proben werden dagegen mit Hilfe eines Epoxidharzge-
mischs und Kunststoffplatten plastiniert. Die plastinierten und unfixierten Bereiche der Probe lassen sich 
klar differenzieren. Die mittlere Länge des unfixierten Prüfbereichs beträgt 70 mm. (Darstellung aus 
Sichting et al., 2015) 
Neben einem verbesserten Urteilsvermögen bezüglich quantitativer Unterschiede im Material-
verhalten faseriger Bindegewebe kann die Evaluation des Messfehlers ebenso bedeutsam für 
die Untersuchung faseriger Bindegewebe in computerbasierten Simulationen sein. Simulati-
onsstudien setzen für die Modellierung von faserigen Bindegeweben neben der exakten ana-
tomischen Beschreibung eine möglichst genaue Angabe der mechanischen Eigenschaften vo-
raus. Da die meisten mechanischen Kennwerte jedoch fehlerbehaftet sind, wird insbesondere 
für biomechanische Modellierungsansätze eine Sensitivitätsanalyse empfohlen (Oberkampf et 
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al., 2004; Anderson et al., 2007). Mit deren Hilfe kann der Einfluss des potentiell verfälschten 
Materialparameters auf das Gesamtergebnis evaluiert werden. Am Beispiel des Beckens 
konnten Anderson et al. (2005) in ihrer Finite-Elemente-Studie zeigen, dass sowohl die Dicke 
der kortikalen Knochenschicht als auch die mechanischen Eigenschaften des Knochenmodells 
maßgeblich die Übereinstimmungsergebnisse mit In-vitro-Deformationsanalysen beeinflus-
sen. Die Autoren schlossen daraus, dass die Validität eines Simulationsergebnisses durch die 
zusätzliche Einschätzung des Einflusses personen- oder messgeräteabhängiger Parameter-
variation gesteigert werden kann (ebd.). Übertragen auf die sich im nächsten Kapitel anschlie-
ßende Finite-Elemente-Simulation des Beckens, bei der die Bänder des Beckens Hauptbe-
trachtungsschwerpunkt sind, bedeutet dies, dass die Schwankung der mechanischen Eigen-
schaften faseriger Bindegewebe, welche durch Materialschlupf erzeugt wurden, bei der Beur-
teilung der stabilisierenden Wirkung der Beckenbänder mit einbezogen werden könnten. Un-
tersuchungen zum Einfluss von Messfehlern können so zu einer wichtigen Voraussetzung für 
valide Simulationsstudien werden.      
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3.3 Pelvic Belt Effects on Sacroiliac Joint Ligaments: A Computational Ap-
proach to Understand Therapeutic Effects of Pelvic Belts   
Autoren: Freddy Sichting, Jerome Rossol, Odette Soisson, Stefan Klima, Thomas Milani 
und Niels Hammer 
Erschienen in: Pain Physician (2014), Vol. 17  
Die Studie zum Einfluss einer Beckenorthese auf die ligamentären Strukturen des Beckenrings 
baut auf dem Wissen auf, dass die Bänder des Beckens für die Stabilität des Beckenrings von 
Bedeutung sind (Hammer et al., 2009; Hammer et al., 2010; Steinke et al., 2010). Es wurde 
vermutet, dass die Bänder des Beckens auch an der Entstehung chronischer Rückenschmer-
zen im Bereich des Iliosakralgelenks beteiligt sind. Unterstützt wurde diese Vermutung durch 
die Beobachtung einer schmerzreduzierenden Wirkung von Beckenkompressionsgurten 
(Soisson et al., 2015). Der wissenschaftliche Nachweis der zugrundeliegenden Wirkungsme-
chanismen eines solchen Gurtes ist bis dahin jedoch nicht erbracht worden. Um das komplexe 
Zusammenspiel ligamentärer und knöcherner Strukturen und die Wirkungsweise eines Be-
ckenkompressionsgurtes umfassend analysieren zu können, wurde ein computerbasierter Mo-
dellierungsansatz gewählt. Für eine detaillierte Darstellung der Beckengeometrie und eine re-
alitätsnahe Abbildung der beteiligten Strukturen und Randbedingungen wurden umfangreiche 
anatomische und biomechanische Untersuchungen durchgeführt. Zu nennen sind die exakten 
anatomischen Beschreibungen zum Verlauf der Bänder des Beckens (Hammer et al., 2009; 
Hammer et al., 2010; Steinke et al., 2010), die Segmentierung der knöchernen Strukturen des 
Beckenrings aus CT-Scans, die mechanische Testung straffer parallelfaseriger Bindegewebe 
und Druckverteilungsmessungen zur Beurteilung der Wirkung eines Beckenkompressionsgur-
tes.
Die Simulationsergebnisse des Zweibeinstandes bestätigen die in der Literatur bereits be-
schriebene Nutationsbewegung im Iliosakralgelenk. Mit der Berücksichtigung der komprimie-
renden Wirkung des Beckengurtes reduziert sich das Ausmaß der Nutation. Die Folge ist eine 
Entlastung der beckenstabilisierenden Bänder, insbesondere der Lig. sacrotuberale und 
sacrospinale. Jedoch ist die Dehnungsbeanspruchung der Bänder mit Längenänderungen im 
Mikrometerbereich sehr gering und weit entfernt vom Versagensbereich. Ausgehend davon 
kann vermutet werden, dass die Bänder des Beckens nicht allein zur mechanischen Stabili-
sierung des Beckens beitragen, sondern darüber hinaus an der sensomotorischen Kontrolle 
beteiligt sind. Wie aus dem Grundlagenteil dieser Arbeit bekannt, sind die Mechanorezeptoren 
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der faserigen Bindegewebe vermutlich in der Lage, minimale Längenänderungen im Submilli-
meterbereich wahrzunehmen und darüber eine motorische Antwortreaktion auszulösen. Die 
Kompressionswirkung eines Beckengurtes könnte demnach dazu beitragen, die Bänder des 
Beckens zu entlasten und darüber einen Einfluss auf die das Becken stabilisierende Muskula-
tur zu nehmen. 
Abbildung 10: Beurteilung der Wirkungsweise eines Beckenkompressionsgurts auf die Bänder des Be-
ckenrings mit Hilfe der Finite-Elemente-Analyse. Die Simulation des Zweibeinstandes ergab, dass die 
Kipptendenz des Beckens um die Transversalachse durch die Kompressionswirkung des Beckengurts re-
duziert wird. Aufgrund dessen werdem auch die Lig. sacrotuberale und sacrospinale entlastet. (Darstellung 
aus Sichting et al., 2014) 
Um diese Annahmen zu bestätigen und die Glaubhaftigkeit der zugrundeliegenden Simulati-
onsergebnisse zu verbessern, sind, wie bereits im vorangegangenen Kapitel angesprochen, 
weiterführende Validierungsstudien und Sensitivitätsanalysen erforderlich. Bestätigen sich 
hierbei die vorgestellten Ergebnisse der Simulation, kann die Vermutung aufrechterhalten wer-
den, dass die Bänder des Beckens neben der stabilisierenden auch eine sensorische Funktion 
besitzen. In diesem Zusammenhang wäre die anschließende Fragestellung denkbar, wie stark 
die Mechanorezeptoren bei einer Dehnungsbeanspruchung der Beckenbänder stimuliert wer-
den. Ausgangspunkt dieser Fragestellung wäre die Annahme, dass die in straffen parallelfa-
serigen Bindegeweben wirkende Querkontraktion die Deformation der Mechanorezeptoren 
steuert. Das Ziel wäre es dann, das Ausmaß der Querkontraktion unter Zugbelastung quanti-
fizieren zu können. Einen berührungslosen und kostengünstigen Ansatz hierfür stellt die 
Spektrophotometrie dar. Die Eignung dieser Technik für die mechanische Testung straffer Bin-
degewebe wird im kommenden Kapitel beschrieben.    
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3.4 Combined spectrophotometry and tensile measurements of human con-
nective tissues: potentials and limitations 
Autoren: Markus Ernstberger, Freddy Sichting, Tobias Baselt, Peter Hartmann, Gabriela Aust 
und Niels Hammer
Erschienen in: Journal of Biomedical Optics (2013), Vol. 18 (6) 
Das Grundprinzip der spektrophotometrischen Untersuchung beruht darauf, dass Licht (Pho-
tonen) beim Auftreffen auf ein Medium in Folge von Wechselwirkungsprozessen reflektiert, 
absorbiert und transmittiert wird (Lange & Vejd?lek, 1980). So beeinflusst die Dichte eines 
Mediums den Grad des reflektierten Lichtes. Durch Auflösung des Lichtes in sein elektromag-
netisches Spektrum lassen sich weitere Rückschlüsse auf die Eigenschaften des untersuchten 
Mediums ziehen. Für organische Gewebe kann beispielsweise über die Analyse des ultravio-
letten Spektralbereichs auf die Anteile von Nucleinsäuren und Proteinen geschlossen werden, 
da deren Absorptionsbande mit diesem Spektralbereich korreliert (Ernstberger et al., 2013a; 
Noble, 2014). Im Infrarotbereich wird die Absorption dagegen hauptsächlich durch den Was-
sergehalt bestimmt (Tsubomura et al., 1980). Die nicht reflektierten und absorbierten Spekt-
ralanteile beschreiben die Durchlässigkeit des Gewebes und finden im Transmissionsgrad ih-
ren Ausdruck.
Auf Grundlage dessen lassen sich kostengünstig und berührungslos zusätzliche Materialei-
genschaften von organischen Geweben erfassen. Das Potential und die Limitierungen dieses 
Ansatzes für die Untersuchung straffer parallelfaseriger Bindegewebe wurden in der Studie 
zum Transmissionsverhalten des Tractus iliotibialis während eines einachsigen Zugversuches 
untersucht. Neun Tractusproben wurden hierfür präpariert und in eine Zugprüfmaschine ein-
gespannt. Parallel dazu wurde der Transmissionsgrad mit Hilfe einer Halogenlichtquelle er-
fasst. Während der zyklischen Zugprüfung zwischen 20N und 100N zeigte sich eine Abnahme 
des transmittierten Lichtes mit zunehmender Zuglast (Abb. 11a). Gleichzeitig stieg der Trans-
missionsgrad über die 5 Lastzyklen stetig an. Die Spektralanalyse ergab, dass insbesondere 
die infraroten Anteile anstiegen, was darauf schließen lässt, dass die Proben während der 
Zugprüfung dehydrierten und somit weniger Licht durch Wasser absorbierten. Das Phänomen 
des abnehmenden Transmissionsgrades mit ansteigender Zuglast lässt sich dagegen durch 
die begleitende Querkontraktion des straffen parallelfaserigen Bindegewebes bei Längenän-
derung erklären. Zusätzliche mikroskopische Analysen bestätigten den Verdacht von sich bei 
Zuglast annähernden Kollagenfasern (Abb. 11b).   
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Abbildung 11: Ergebnisdarstellung des Transmissionsverhaltens des Tractus iliotibialis bei zyklischer 
Zugbelastung. Der abnehmende Grad der Transmission bei ansteigender Last (a) lässt sich über die pa-
rallelfaserige Struktur des Tractus erklären, wobei sich unter Last die einzelnen Faserbündel annähern und 
so die Transmission des Lichts reduzieren (b). (Darstellung aus Ernstberger et al., 2013)  
Neben der Möglichkeit, die Bestandteile von faserigen Bindegeweben analysieren zu können, 
bietet die Spektrofotometrie damit auch das Potential, das strukturelle Verhalten, hier in Form 
der Querkontraktion, berührungslos quantifizieren zu können. Dies schafft die Grundlage für 
den Nachweis der im vorangegangenen Kapitel vermuteten Auslösung von mechanosensori-
schen Potentialen durch Dehnungsänderungen in faserigen Bindegeweben. Damit zeigt sich 
einmal mehr die Dringlichkeit vielfältiger biomechanischer Untersuchungen als Voraussetzung 
für eine umfassende Beschreibung faseriger Bindegewebe. Dass ein daraus folgendes funkti-
onelles Verständnis im Allgemeinen und der Aufbau wirklichkeitsnaher Modelle im Speziellen 
jedoch nicht allein durch die separate Betrachtung einzelner faseriger Bindegewebe möglich 
ist, soll mit der nachfolgenden Studie deutlich gemacht werden.   
a
b
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3.5 The heel pad paradox revisited: observations on the functional relationship 
between plantar heel pad, Achilles tendon and plantar fascia 
Autoren: Freddy Sichting, Niels Hammer und Thomas L. Milani 
Eingereicht in: Journal of Biomechanics (Stand 22.12.2015: major revision)  
In ihrer Computersimulation zum Deformationsverhalten des Fersenfettpolsters berücksichtig-
ten Natali et al. (2011) den kammerartigen Aufbau des Fettpolsters, bestehend aus kollagenen 
Fasersepten. Ihre Simulationsergebnisse zeigten eine gute Übereinstimmung mit Untersu-
chungen eines frei präparierten Fersenfettpolsters in vitro. Allerdings wurden weder in der In-
vitro-Untersuchung, noch in dem In-silico-Ansatz die in das Fersenfettpolster einstrahlenden 
Fasern der Achillessehne und Plantarfaszie berücksichtigt. Dabei wurde die Verbindung der 
Achillessehne und der Plantarfaszie mit den Fasersepten des Fettpolsters bereits in anatomi-
schen Untersuchungen nachgewiesen und damit eine wichtige Voraussetzung für die An-
nahme geschaffen, dass sich die Zugwirkung der Achillessehne oder Plantarfaszie, im physi-
ologischen Sinne, auf die Deformationseigenschaften des Fersenfettpolsters auswirken 
müsste. Würde sich dieser funktionelle Zusammenhang zwischen verschiedenen faserigen 
Bindegeweben bewahrheiten, müsste er auch in biomechanischen Untersuchungen berück-
sichtigt werden, ganz gleich ob in vitro oder in silico.  
Um die mechanische Abhängigkeit zwischen der Zugwirkung der Achillessehne und Plantar-
faszie auf die Deformationseigenschaften des Fersenfettpolsters zu überprüfen, wurden ins-
gesamt 11 Spenderfüße unterhalb des Knies abgetrennt und einer mechanischen Prüfung un-
terzogen (Abb. 12). Mit Hilfe einer einachsigen Prüfmaschine wurde zyklisch eine vertikale 
Kraft am oberen Ende der Spenderfüße eingeleitet (10 bis 680 N, vKompression = 134 N/s) und 
gleichzeitig die resultierende Deformation des Fersenfettpolsters mit Hilfe eines Ultraschallge-
räts erfasst. Zusätzlich wurde die Achillessehne so präpariert, dass eine definierte Zuglast 
eingeleitet werden konnte. So war es möglich, die Deformation des Fersenfettpolsters in Ab-
hängigkeit der Achillessehnenspannung zu analysieren. Zunächst wurde die Zuglast der Achil-
lessehne schrittweise von 0 N bis 200 N um 50 N erhöht. Im Anschluss daran wurde die Plan-
tarfaszie vollständig durchtrennt und erneut die Deformation des Fersenfettpolsters in Abhän-
gigkeit einer steigenden Achillessehnenspannung analysiert. So sollte der Einfluss der Plantar-
faszie auf die Eigenschaften des Fersenpolsters überprüft werden. Insgesamt wurde so das 
Deformationsverhalten des Fersenfettpolsters unter 10 verschiedenen Lastfällen untersucht. 
Im Ergebnis zeigte sich ein direkter Zusammenhang zwischen der Deformation des Fettpols-
ters und der Zugspannung der Achillessehne. Das zusätzliche Durchtrennen der Plantarfaszie 
hatte keine weitere Auswirkung auf die mechanischen Eigenschaften des Fettpolsters. Neben 
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der vertikalen Deformation konnte zusätzlich eine horizontale Verschiebung des Fersenpols-
ters relativ zum darüber liegenden Fersenbein festgestellt werden, die ebenfalls abhängig von 
der Zuglast der Achillessehne war. Aus der Analyse der Ergebnisse und des verwendeten 
Messaufbaus ergeben sich daraus drei Erklärungsansätze, welche den gefundenen Zusam-
menhang zwischen Achillessehnenspannung und Deformationsverhalten des Fersenfettpols-
ters beschrieben können. Es sind sowohl eine tatsächliche Beeinflussung der Kammersepten 
durch den Zug der Achillessehne aufgrund der beschriebenen anatomischen Verbindung der 
beiden Bindegewebsstrukturen als auch ein Messfehler, begründet im komplexen Versuchs-
aufbau, als Erklärungsansatz denkbar.  
Abbildung 12: Illustrierte Darstellung des Versuchsaufbaus zur Untersuchung des Einflusses der Achil-
lessehne und Plantarfaszie auf die mechanischen Eigenschaften des Fersenfettpolsters. Die Deformation 
des Fersenpolsters wurde mit Hilfe eines bildgebenden Ultraschallverfahrens aufgezeichnet (links). Der 
Einfluss der Achillessehne wurde mit Hilfe einer Stellschraube variiert (Mitte) und so die Deformation des 
Fersenfettpolsters in Abhängigkeit der Achillessehnenspannung gemessen (rechts). (Eigene Darstellung) 
Auch wenn aus der weiterhin bestehenden Unklarheit zum tatsächlichen Einfluss der Achilles-
sehne auf die mechanischen Eigenschaften des Fersenfettpolsters zunächst die Forderung 
nach weiterführenden Studien hervorgeht, wird trotz allem das komplexe Zusammenspiel fa-
seriger Bindegewebe deutlich. Neben der separaten Untersuchung einzelner faseriger Binde-
gewebe sind derartige Ansätze speziell in rechnergestützten Modellierungsstudien zu berück-
sichtigen und können allgemein zu einem besseren funktionellen Verständnis faseriger Binde-
gewebe führen. Der wissenschaftliche Beitrag, welcher sich damit insgesamt aus den einzeln 
vorgestellten Ansätzen zur biomechanischen Untersuchung faseriger Bindegewebe ergibt, soll 
abschließend diskutiert werden.  
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Ausgehend von den behandelten Grundlagen und eigenen Untersuchungen faseriger Binde-
gewebe verbleiben für die abschließende Diskussion folgende Fragen: „Welchen Beitrag kön-
nen die in dieser Arbeit vorgestellten biomechanischen Untersuchungen zum funktionellen 
Verständnis des faserigen Bindegewebes im menschlichen Bewegungsapparat leisten?“, „Wie 
sind die Ergebnisse und die daraus gewonnenen Erkenntnisse allgemein im Kontext einer 
ganzheitlichen Betrachtung des menschlichen Bewegungsapparates einzuordnen?“ und „Las-
sen sich aus den Ergebnissen der eigenen Untersuchungen sogar neue ‚Erfahrungswerte‘ für 
den eingangs vorgestellten Fall des Holger Badstuber ableiten?“. Anhand dieser Leitfragen 
sollen zuerst die eigenen Untersuchungen kurz zusammengefasst hinsichtlich ihrer Bedeutung 
für verschiedene Fachdisziplinen dargestellt werden. Die daran anschließende Auseinander-
setzung mit den Möglichkeiten und Grenzen der verfolgten Untersuchungsansätze soll dazu 
beitragen, ein kritisches Verständnis für die bestehenden Methoden der biomechanischen Un-
tersuchung faseriger Bindegewebe zu entwickeln. Dieses vorausgesetzt, werden schließlich 
die bestehenden Ansätze zur Untersuchung faseriger Bindegewebe allgemein im Kontext ei-
ner ganzheitlichen Betrachtung des menschlichen Bewegungsapparates eingeordnet und 
neue Perspektiven hinsichtlich eines funktionellen Verständnisses aufgezeigt.   
Das funktionelle Verständnis faseriger Bindegewebe setzt ein breites Spektrum von Untersu-
chungsansätzen auf unterschiedlichen Betrachtungsebenen voraus 
Aus der Untersuchung zum Einfluss zellulärer Bestandteile auf die mechanischen Eigenschaf-
ten straffer parallelfaseriger Bindegewebe konnte als erste Erkenntnis hinzugewonnen wer-
den, dass die zugresistenten Eigenschaften nach Dezellularisierung nahezu unverändert blei-
ben (Hammer et al., 2014). Einzig die Dehngrenze bei maximaler Zuglast scheint durch das 
Verfahren beeinflusst zu werden. Die daraufhin diskutierten, strukturbedingten Erklärungsan-
sätze gewinnen dann an Glaubhaftigkeit, wenn unterstützend die Ergebnisse aus der Unter-
suchung zum Einfluss des Materialschlupfs auf die mechanischen Eigenschaften straffer pa-
rallelfaseriger Bindegewebe zugrunde gelegt werden (Sichting et al., 2015). Die mit Hilfe eines 
optischen Dehnungsmesssystems ermittelten Daten deuten darauf hin, dass die gefundenen 
Unterschiede zwischen nativen und zellfreien Gewebeproben größer sind, als der durch den 
Messaufbau zu erwartende Messfehler in Form von Materialschlupf. Dieses Ergebnis unter-
stützt die Annahme, dass die gesteigerte Dehngrenze auf strukturbedingte Veränderungen 
zurückgeführt werden kann. Daran wird der Beitrag eines methodenorientierten Ansatzes zur 
Beurteilung der Güte eines Messverfahrens deutlich. Gleichzeitig können die erhobenen 
Messfehler auch für Sensitivitätsanalysen im Bereich der computergestützten Simulation ver-
wendet werden. Die Berücksichtigung von Schwankungen in den mechanischen Eigenschaf-
ten, welche auf Messfehler zurückzuführen sind, kann einen wichtigen Beitrag zur Beurteilung 
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der klinischen Relevanz von computerbasierten Untersuchungen leisten (Viceconti et al., 
2005). So könnte auch die klinische Relevanz der vorgestellten Untersuchung zur Kompressi-
onswirkung von Beckenorthesen durch die Ergänzung einer Sensitivitätsanalyse gesteigert 
werden.
Mit Hilfe der Finiten-Elemente-Analyse wurde gezeigt, dass für den Lastfall des Zweibeinstan-
des die Dehnungsbelastung der ligamentären Strukturen des Kreuzdarmbeingelenks gering 
ist. Neben dem zeigte sich, dass insbesondere das Lig. sacrotuberale und sacrospinale durch 
die Kompressionswirkung einer Beckenorthese entlastet werden. Auf Grundlage dieser Er-
kenntnisse und dem Wissen, dass der Einsatz einer Beckenorthese bei Patienten mit tiefem 
Rückenschmerz zu einer Schmerzminderung beitragen kann (Soisson et al., 2015), wurde 
eine zusätzliche sensorische Funktion der faserigen Bindegewebe im Bereich des Beckens 
vermutet. Auch wenn es sich hierbei nur um einen hypothetischen Ansatz handelt, wurde mit 
Hilfe des computerbasierten Untersuchungsansatzes ein Beitrag dazu geleistet, eine potenti-
elle, bisher nur unzureichend berücksichtigte sensomotorische Funktion der Lig. sacrotuberale 
und sacrospinale und damit in Verbindung stehender muskulärer Strukturen aufzudecken. Um 
ein besseres Verständnis entwickeln zu können, wie die in den Bindegeweben vermuteten 
Mechanorezeptoren auf eine Längenänderung reagieren, ist es möglich, die aus der Untersu-
chung des Transmissionsverhaltens des Tractus iliotibialis bei Zugbeanspruchung abgeleite-
ten Mechanismen zu übertragen (Ernstberger et al., 2013b). Mit Hilfe des optischen Transmis-
sionsansatzes konnte für straffe parallelfaserige Bindegewebe das Querkontraktionsverhalten 
bei Zugbeanspruchung quantifiziert werden. Diese durch eine Längenänderung bedingte An-
näherung der kollagenen Fasern dient als Grundlage für die Deformation von zwischen den 
Fasern lagernden Mechanorezeptoren. Der vorgestellte Ansatz der Transmissionstechnik 
kann damit nicht nur als berührungslose Methode zur Überwachung des Zugversuchs einge-
setzt werden, sondern bietet auch das Potential, strukturbedingte Mechanismen des faserigen 
Bindegewebes, wie das Querkontraktionsverhalten, aufzudecken oder zu quantifizieren.  
Für ein funktionelles Verständnis faseriger Bindegewebe sind jedoch nicht nur intrastrukturelle 
Mechanismen von Bedeutung, sondern auch interstrukturelle. Diese können allgemein zu ei-
nem umfassenderen Verständnis des Abhängigkeitsverhältnisses faseriger Bindegewebe un-
tereinander, aber auch damit in Verbindung stehenden Geweben wie Muskeln oder Knochen 
beitragen. Gleichzeitig können diese Erkenntnisse Ausgangspunkt für umfassendere Model-
lierungsansätze sein. Mit Hilfe des vorgestellten In-vitro-Ansatzes zur funktionellen Verbindung 
von Achillessehne, Fersenfettpolster und Plantarfaszie sind erste biomechanische Beweise für 
eine funktionelle Abhängigkeit von anatomisch eng miteinander verbundener, faseriger Struk-
turen am Fuß erbracht worden. Diese Erkenntnis hebt noch einmal deutlich hervor, dass Ver-
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änderungen in den faserigen Bindegeweben einen direkten oder indirekten Einfluss auf ana-
tomisch eng verknüpfte Gewebe haben. Die Veränderungen können mechanischer oder neu-
rologischer Natur sein, hervorgerufen beispielsweise durch Dezellularisierung oder den Ein-
fluss von unterstützenden Orthesen.  
Von den biomechanischen Erkenntnissen zu faserigen Bindegeweben profitiert eine Vielzahl 
unterschiedlicher Fachbereiche 
Auch wenn die in dieser Arbeit vorgestellten Untersuchungen sich auf Erkenntnisse zum me-
chanischen Verhalten des Tractus iliotibialis, zur Wirkung einer Beckenorthese oder zum Ein-
fluss der Achillessehne auf die Spannung der faserigen Septen des Fersenfettpolsters stützen, 
bieten die verwendeten Untersuchungsansätze das Potential, auch zur Beantwortung von Fra-
gestellungen mit vergleichbaren Bindegewebsarten herangezogen zu werden. Für das vorge-
stellte Beispiel des Holger Badstuber lassen sich aus den präsentierten Untersuchungen po-
tentielle Ansätze ableiten, welche in den verschiedenen Fachbereichen die Anzahl erforderli-
cher Erfahrungswerte steigern könnten. So würden die Untersuchungen zur Dezellularisierung 
des Tractus iliotibialis dafürsprechen, dass zellfreie straffe parallelfaserige Bindegewebe, de-
nen auch das Kreuzband zuzuordnen ist, mit nativen Geweben vergleichbare mechanische 
Eigenschaften besitzen und unter diesem Gesichtspunkt für eine Transplantation geeignet wä-
ren. Anschließend ließen sich die Belastung der neu eingesetzten Kreuzbänder und die Wir-
kung einer die Kreuzbänder entlastenden, orthopädisch angepassten, Knieorthese mittels Fi-
nite-Elemente-Methode analysieren und bewerten. Möglicherweise würde auch der behan-
delnde Therapeut durch komplexere Kadaverstudien eine genauere Vorstellung über das 
Kreuzband und die mit ihm in Verbindung stehenden (faserigen) Gewebe entwickeln. Für ei-
nen interdisziplinären Personenkreis hätten die vorgestellten Untersuchungen also einen Bei-
trag zur Beantwortung spezifischer Fragestellungen zum faserigen Bindegewebe geleistet. Al-
lerdings bleibt trotz aller hinzugewonnenen Erkenntnisse Zweifel an der womöglich wichtigsten 
Frage, der Frage, ob Holger Badstuber nach diesem neuartigen Eingriff gegen den Erzrivalen 
Borussia Dortmund rechtzeitig wieder auf dem Platz stehen kann. Ebenso wenig ist davon 
auszugehen, dass die verfolgten Ansätze zur biomechanischen Charakterisierung faseriger 
Bindegewebe für konkrete Vorhersagen über ein erneutes Verletzungsrisiko ausreichend sind.  
Die analytische Ausrichtung bei der biomechanischen Untersuchung faseriger Bindegewebe 
stößt an die Grenzen eines komplexen Verständnisses 
Woran liegt es, dass die bestehenden Untersuchungsansätze faseriger Bindegewebe, bei dem 
Bestreben, komplexe Fragestellungen zu beantworten, scheinbar an Grenzen stoßen? Sollte 
es nicht möglich sein, durch eine ausreichende Anzahl an Einzelerkenntnissen das komplexe 
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Ganze zu verstehen? Dass sich diese Frage schon jetzt mit „Nein“ beantworten lässt, wird 
allein mit dem Verweis auf Aristoteles‘ Ausspruch 
„Das Ganze ist mehr als die Summe seiner Teile“ 3
und den darauffolgenden erkenntnistheoretischen Auseinandersetzungen (Böcher, 1992; 
Chalmers, 1999; Chalmers, 2007) erkennbar. Worin die Limitierungen der aktuellen biome-
chanischen Untersuchungsansätze in Bezug auf faserige Bindegewebe liegen können, soll an 
Beispielen der in dieser Arbeit vorgestellten Beiträge erörtert werden. 
Allgemein liegt der Vorteil von In-vitro-Untersuchungen darin, standardisierte und kontrollierte 
Versuchsbedingungen zu schaffen. Wie in den eigenen Untersuchungen gezeigt wurde, las-
sen sich die zu testenden Proben faseriger Bindegewebe in standardisierte Formen bringen, 
entlang ihrer Faserausrichtung testen oder bis in ihre kleinsten Bestandteile analysieren. Am 
Beispiel des Tractus iliotibialis lassen sich aufgrund seiner großflächigen Erscheinung eine 
Vielzahl parallelfaseriger Bindegewebsproben herstellen, welche die Voraussetzung bilden, 
repräsentative (Mittel-)Werte angeben zu können. Zudem eignen sich die Proben für das Ver-
fahren der partiellen Plastination (Steinke et al., 2012; Hammer et al., 2012), wodurch poten-
tielle Messfehler reduziert werden können (Sichting et al., 2015).  
Auch wenn sich so reliabel mechanische Eigenschaften ermitteln lassen, bleibt zu berücksich-
tigen, dass faserige Bindegewebe in ihrer Entstehung und strukturellen Zusammensetzung 
verschieden sind (vgl. Kapitel 2). Die Eigenschaften des Tractus lassen sich nur bedingt auf 
weitere faserige Bindegewebe übertragen, auch wenn diese den straffen parallelfaserigen zu-
zuordnen sind. Unter Berücksichtigung dessen erscheint es fraglich, ob die in der In-silico-
Untersuchung zur Wirkung eines Beckengurtes auf die Bänder des Beckens eingesetzten me-
chanischen Eigenschaften des Tractus iliotibialis, einer beim Gehen und Laufen stark bean-
spruchten Gewebestruktur (Eng et al., 2015), das Spannungs-Dehnungs-Verhalten der stabi-
lisierenden Beckenbänder angemessen repräsentieren. Bisher ist dem Autor der vorliegenden 
Arbeit nur eine Studie bekannt, welche das mechanische Verhalten der Lig. sacrotuberale und 
sacrospinale untersucht hat und geringere Steifigkeitseigenschaften im Vergleich zum Tractus 
vermuten lässt (Shobeiri et al., 2000). Dass sämtliche in der Literatur beschriebenen Compu-
termodelle des Beckens zur Repräsentation der mechanischen Bandeigenschaften dennoch 
auf Ersatzmodelle zurückgreifen (unter anderem Eichenseer et al., 2011; Li et al., 2010 und 
Pel et al., 2008), ist gleichzeitig auf die allgemein limitierte mechanische Testbarkeit faseriger 
Bindegewebe zurückzuführen. Am Beispiel des Beckens sind viele Bandstrukturen in ihrem 
                                                
3 verkürztes Zitat, Ausführlicher: "Das, was aus Bestandteilen so zusammengesetzt ist, dass es ein einheitliches 
Ganzes bildet – nicht nach Art eines Haufens, sondern wie eine Silbe –, das ist offenbar mehr als bloß die Summe 
seiner Bestandteile. Eine Silbe ist nicht die Summe ihrer Laute: ba ist nicht dasselbe wie b plus a, und Fleisch ist 
nicht dasselbe wie Feuer plus Erde." 
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Verlauf sehr kurz und nur schwer zu präparieren. Eine standardisierte und zuverlässige me-
chanische Zugprüfung ist unter diesen Voraussetzungen kaum möglich. Zudem ist die Anzahl 
der testbaren Materialproben im Vergleich zum Tractus gering. Die Angabe repräsentativer 
Daten wird hierdurch erschwert und erfordert in den meisten Fällen Ersatzdaten von vergleich-
baren faserigen Bindegeweben. 
Aus diesem Dilemma werden zugleich die Anforderungen an exakte Untersuchungen faseriger 
Bindegewebe in vitro deutlich. Die zu untersuchenden Bindegewebe sollten sich möglichst klar 
abgrenzen und einfach handhaben lassen. Diesem scheinbaren Selbstverständnis exakten 
wissenschaftlichen Arbeitens schließt sich jedoch die Frage an, inwiefern sich die in Kapitel 2 
als körperumspannendes Netzwerk dargestellten faserigen Bindegewebe in vitro überhaupt 
abbilden lassen? Nach Böcher (1992) erfüllen faserige Bindegewebe alle Kriterien eines Sys-
tems komplexer Art. Faserige Bindegewebe bestehen aus einer großen Anzahl von Einzeltei-
len, welche in ihrer Erscheinung verschieden sind und untereinander in wechselseitiger Ab-
hängigkeit stehen. Demzufolge sind auch die daraus entstehenden Probleme komplexer Art. 
Nun lassen sich aber gerade diese Probleme nur unzureichend mit Hilfe analytischer, frag-
mentierter Methoden erfassen (Böcher, 1992). Zurückzuführen ist dies auf die zunehmende 
Kompliziertheit des Problems. Damit gemeint ist der Versuch, auch die bestehenden Vernet-
zungen der einzelnen Bestandteile ausreichend zu beschreiben (ebd.). Je mehr in Verbindung 
stehende faserige Bindegewebe und damit eingeschlossene muskuläre und knöcherne Ge-
webe getestet werden, umso mehr mögliche Interaktionen zwischen diesen Geweben entste-
hen daraus. Am Beispiel des Zusammenspiels zwischen Achillessehne, Fersenfettpolster und 
Plantarfaszie konnte gezeigt werden, dass den dargestellten Ergebnissen mindestens drei un-
terschiedliche Erklärungsansätze zugrunde gelegt werden können. Allein die Vernetzung von 
Achillessehne, Fasersepten des Fersenfettpolsters und Plantarfaszie erscheint demnach aus-
reichend kompliziert, um in Hinblick auf den vorgestellten Versuchsaufbau das Bestreben aus-
zulösen, einzelne Einflussfaktoren besser kontrollieren zu können und damit den Grad der 
Komplexität zu verringern. Letztlich steht dieser Ansatz jedoch dem Ziel entgegen, faseriges 
Bindegewebe und dessen Funktion möglichst realitätsnah abzubilden. In-vitro-Untersuchun-
gen faseriger Bindegewebe scheinen hier an Grenzen zu stoßen. 
Einen alternativen Ansatz zum Verständnis komplexer Vernetzung faseriger Bindegewebe bie-
tet die Anwendung computerbasierter Simulation. Durch das Lösen komplexer mathemati-
scher Gleichungssysteme kann die Interaktion von in Verbindung stehenden faserigen Binde-
geweben oder muskulären und knöchernen Geweben analysiert werden. Die Grundlage der 
Berechnungen des Gesamtsystems liefern die Ergebnisse aus Untersuchungen der einzelnen 
Bestandteile. Der potentielle Beitrag dieses Ansatzes für ein funktionelles Verständnis ergibt 
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sich aus einem Vergleich der Simulationsdaten mit repräsentativen In-vivo-Daten. Bei unzu-
reichender Übereinstimmung ist davon auszugehen, dass entweder einzelne Bestandteile      
oder Vernetzungen nur unzureichend repräsentiert sind oder bisher nicht berücksichtigt wur-
den. Exemplarisch sei hier die bereits diskutierte Verwendung mechanischer Eigenschaften 
des Tractus iliotibialis zur Beschreibung der Bänder des Beckens genannt. Während bei In-
vivo-Untersuchungen Rotationsbewegungen des Iliosacralgelenks bis zu 2,3° gemessen wur-
den (Sturesson et al., 1999; Sturesson et al., 2000a; Sturesson et al., 2000b), bleiben die 
eigenen Ergebnisse mit 0,05° weit unter diesen Werten (Sichting et al., 2014). Möglicherweise 
wurden die zugresistenten Eigenschaften der Beckenbänder überschätzt. Ließe sich durch 
das Anpassen der Eigenschaftswerte eine bessere Übereinstimmung mit In-vivo-Daten erzie-
len, wäre somit indirekt ein Beitrag für ein verbessertes Verständnis, in dem Fall der mechani-
schen Eigenschaften faseriger Bindegewebe, geleistet. Wird dieser Gedanke weiterverfolgt 
und auf den Ansatz des Modellierens allgemein übertragen, würde damit die Annahme 
Vicecontis‘ (2015) bestätigt werden, dass der menschliche Bewegungsapparat nur eine kom-
plexe Ansammlung von Einzelteilen ist und sich mit Hilfe von Computersimulationen berech-
nen lässt. Ein umfassendes Verständnis ist diesen Ausführungen zufolge bisher einzig an der 
unzureichend genauen Beschreibung der einzelnen Bestandteile gescheitert (Viceconti, 
2015).
Zweifel an diesem Ansatz entstehen jedoch bereits dadurch, dass die Beschreibungen der 
einzelnen Bestandteile mehrheitlich In-vitro-Untersuchungen entstammen. Dieser Umstand 
greift die bereits dargestellten Grenzen von In-vitro-Untersuchungen wieder auf. Hinzu kommt, 
dass die Untersuchungen systematischen und zufälligen Messfehlern sowie einer zum Teil 
limitierten Messbarkeit unterliegen. Die Summe der bestehenden Messfehler und dessen Ein-
fluss sollte ebenfalls in einem Computermodell berücksichtigt werden. Wie weitreichend zu-
dem die Beschreibung der einzelnen Bestandteile am Beispiel der faserigen Bindegewebe 
reichen müsste, verdeutlichen Untersuchungen von Kapreli et al. (2009). Darin konnte nach-
gewiesen werden, dass sich nach einer Kreuzbandruptur plastische Veränderungen im Be-
reich des motorischen Kortex ergeben. Auf Grundlage dieser Ergebnisse wird nicht nur die 
Bedeutung faseriger Bindegewebe für die sensomotorische Kontrolle unterstrichen, vielmehr 
wird das Vermögen lebender Systeme, sich an veränderte Situationen und Einflüsse anzupas-
sen, deutlich. Dieses Potential der strukturellen Veränderung müsste ebenso in den meisten 
Modellierungsansätzen berücksichtigt werden, wie die Vielzahl individueller Anpassungser-
scheinungen, die in jedem Bewegungssystem entstehen können. Selbst wenn es gelingen 
würde, all diese Faktoren zu berücksichtigen, würde eine Übereinstimmung der In-silico-Daten 
mit der Wirklichkeit nicht zwangsläufig das komplexe Zusammenspiel faseriger Bindegewebe 
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erklären. Es wäre lediglich ein Lösungsweg ermittelt, welcher zum Ergebnis „Wirklichkeit“ ge-
führt hat. Es müssten jedoch alle in Frage kommenden Ergebnisse, welche sich durch die 
Vernetzung der einzelnen Bestandteile ergeben, betrachtet und diskutiert werden. Denn im 
Grunde basiert die Finite-Elemente-Modellierung auf der Mathematik und hier ergibt die 
Summe aus 1+3+5 genauso 9, wie 2+3+4. Eindrucksvoll wird dies in einer Untersuchung der 
Gruppe um Cavanagh deutlich. Eine Übereinstimmung der plantaren Druckverteilung in vivo 
und in silico wird hier über zwei sehr verschiedene Annahmen zu den Bestandteilen des Fußes 
erreicht (Telfer et al., 2015). Neben diesem Summierungsproblem müsste streng genommen 
die Übereinstimmung mit der Wirklichkeit an einer Person validiert werden, der gleichzeitig u.a. 
faserige Bindegewebe entnommen wurden, um sie in vitro zu testen und als Grundlage für die 
Modellierung zu nutzen. Da diese Forderung jedoch nahezu unmöglich erscheint, hüllt der 
Ansatz der Modellierung sich somit in einen Mantel der Unangreifbarkeit. Die Ergebnisse der 
Berechnungen können stimmen, die Übereinstimmung mit der Wirklichkeit lässt sich jedoch 
nicht endgültig kontrollieren.  
Quo vadis? Wodurch lässt sich ein umfassendes funktionelles Verständnis faseriger Bindege-
webe verbessern? 
Abbildung 13: Sinnbild der aktuellen Betrachtungsweise faserige Bindegewebe? Bei der Frage nach der 
funktionellen Bedeutung faseriger Bindegewebe werden häufig nur die einzelnen Bestandteile betrachtet. 
Dabei lässt sich auch der Geschmack eines Kuchens nicht allein durch seine Zutaten erklären. (Eigene 
Darstellung) 
Resümierend wird aus den aufgeführten Argumenten deutlich, dass die analytische Ausrich-
tung bestehender Untersuchungsansätze begrenzt ist. Trotz allem leisten diese Ansätze einen 
entscheidenden Beitrag für ein funktionelles Verständnis faseriger Bindegewebe. Um diesen 
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Beitrag besser einordnen zu können, soll abschließend ein Gleichnis verwendet werden. Ge-
genstand des Gleichnisses soll der in Abbildung 13 dargestellte Kuchen sein, verbunden mit 
der Frage, weshalb dieser Kuchen - subjektiv gesehen - so gut gelungen ist und schmeckt. 
Würden die in dieser Arbeit vorgestellten Ansätze zum Beantworten der Frage nach dem Ge-
lingen genutzt werden, würde der Kuchen vermutlich zunächst in seine einzelnen Schichten 
zerteilt werden. Anschließend würden diese Schichten wiederum bis in seine einzelnen Be-
standteile analysiert werden. Am Ende wären jede Zutat des Kuchens und dessen Verhalten 
bei Vermengung oder Erhitzung bekannt und damit eine wichtige Voraussetzung für die Her-
stellung des Kuchens geschaffen. Doch all dieses Wissen würde nicht ausreichen, um die 
Frage des Gelingens beantworten zu können, ebenso wenig wie das Wissen der einzelnen 
Bestandteile des Bindegewebes dessen einzigartige Funktion im Bewegungsapparat erklärt. 
Ein anderer Ansatz den Kuchen besser begreifen zu können, wäre dann, einzelne Stücke her-
auszuschneiden, um über das Zusammenwirken der einzelnen Lagen ein Verständnis aufzu-
bauen. Es kommt hierdurch die Erkenntnis dazu, dass das Zusammenspiel mehrerer Aromen 
in den verschiedenen Schichten zu einem völlig neuen Geschmackserlebnis führt. Doch auch 
hier lässt sich nicht ohne weiteres von einem Stück auf den gesamten Kuchen schließen. 
Ebenso wenig, wie von dem straffen parallelfaserigen Bindegewebe an der Oberschenkelau-
ßenseite auf die straffe parallelfaserige Verbindung zwischen Kreuzbein und Darmbein ge-
schlossen werden kann. Was die hier dargestellten analytischen Untersuchungsansätze ge-
schaffen haben, ist ein umfassendes Verständnis für die einzelnen Bestandteile und die Me-
chanismen, welche sich aus der Interaktion interner und externer Faktoren ergeben. Dies gilt 
für die Beantwortung der Frage nach dem gelungenen, gut schmeckenden Kuchen ebenso 
wie für die funktionelle Bedeutung des faserigen Bindegewebes. Für den Kuchen ist damit ein 
wichtiger Beitrag geschaffen, zu verstehen, „wie“ der Kuchen aufgebaut ist. Um die Frage nach 
dem „warum“ der Kuchen so gut gelungen ist und gut schmeckt, muss jedoch die Perspektive 
erweitert werden. Erst dann würde nachvollziehbar werden, dass der Kuchen nur deshalb so 
gelungen ist, da der Konditor über 30 Jahre Erfahrung hat und der Kuchen unter Bedingungen 
entstanden ist, die für sein Entstehen optimal waren. Hinzu kommt die subjektive Note des 
Verkosters, welche, bedingt durch seine Erfahrung, Vergleichsmöglichkeiten und individuelle 
Präferenz, jede Menge Interpretationsmöglichkeiten und Einschätzungen des Kuchens zu-
lässt.
Wird dieses Gleichnis nun auf das faserige Bindegewebe übertragen, liegt der Beitrag analy-
tischer Untersuchungsansätze in der Biomechanik darin, die einzelnen Bestandteile, zellulär 
und extrazellulär, zu charakterisieren und sich daraus ergebende Mechanismen aufzudecken. 
Bei der Untersuchung faseriger Bindegewebe ist dies ein elementarer Bestandteil, jedoch un-
zureichend, um die funktionelle Bedeutung verschiedener faseriger Bindegewebe umfassend 
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zu erkennen. Allein über diesen Ansatz wird es nicht gelingen, beurteilen zu können, weshalb 
faserige Bindegewebe einzigartig in ihrem Aufbau sind, spezifische Aufgaben erfüllen können 
und sich teilweise pathologisch verändern. Das bisher zur Beantwortung solcher Fragen ge-
stellte „warum“ entspricht eher dem eines „wie“. Warum beispielsweise der Tractus iliotibialis 
so zugresistente Eigenschaften besitzt, wird durch die meisten Ansätze eher entsprechend 
einer Frage nach dem Wie beantwortet – durch die Ausschüttung zahlreicher zugresistenter 
Tropokollagene Typ I, welche sich über starke Zwischenverbindungen parallelfaserig zur Zu-
grichtung anordnen. Die eigentliche Beantwortung des Warums ergibt sich erst aus der ent-
wicklungsgeschichtlichen Betrachtung und der daraus abgeleiteten Annahme, dass der Trac-
tus eine entscheidende Rolle für den aufrechten Gang spielt und für das Speichern elastischer 
Energie während des Laufens von Bedeutung ist (Eng et al., 2015). Die Entstehung patholo-
gischer Veränderungen des Tractus iliotibialis, beispielsweise das Iliotibiale-Bandsyndrom 
(ugs. Läuferknie), lässt sich nicht allein durch das Wissen über die die zugresistente Eigen-
schaft von Kollagen, die Ausschüttung von Entzündungsstoffen bei Verletzung der Faserstruk-
tur oder daraus folgenden sensomotorischen Konsequenzen erklären. Erst unter Berücksich-
tigung der (evolutionären) Entstehungsgeschichte ließe sich die pathologische Veränderung 
des Tractus iliotibialis möglicherweise umfassend verstehen. Zum Beispiel dann, wenn die 
Veränderung mit einer mangelnden Anpassung an die von außen wirkenden Umwelteinflüsse 
während des Laufens in Verbindung gebracht wird. Grundlage der mangelnden Anpassung 
und den folgenden pathologischen Erscheinungen wären vermutlich eine unzureichende An-
zahl zugresistenter Kollagenfasern und die Ausschüttung von Entzündungsstoffen. Neben der 
analytischen Betrachtung faseriger Bindegewebe erfordert ein umfassendes funktionelles Ver-
ständnis demnach ebenso die Berücksichtigung der durch Umwelteinflüsse beeinflussten Ent-
wicklungsgeschichte faseriger Bindegewebe. Für die allgemeine biomechanische Betrachtung 
des menschlichen Bewegungsapparates entspricht dies der Berücksichtigung seiner evolutio-
nären Entstehungsgeschichte.4 Für Holger Badstuber dagegen zählt neben den neuen Erfah-
rungswerten vor allem sein Wille, Ehrgeiz und die Fähigkeit, sich an die veränderten Bedin-
gungen anpassen zu können, um gegen den Erzrivalen Borussia Dortmund wieder auf dem 
Platz stehen zu können.5
                                                
4 Allgemein formuliert entspricht diese Feststellung der Überzeugung von Theodosius Dobzhansky, dass „Nothing 
in biology makes sense except in the light of evolution.“ (Dobzhansky, 1964) 
5 Am 07. November 2015 stand Holger Badstuber gegen den VfB Stuttgart wieder auf dem Platz und wird vermutlich 
auch in der Rückrunde am 05. März 2016 gegen Borussia Dortmund auf dem Platz stehen können. 
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In dieser Arbeit möchte ich bewusst auf die üblicherweise zu Beginn oder am Ende stehende 
Danksagung verzichten. Dabei mangelt es nicht an unermesslichem Dank, den ich so vielen 
Menschen aus meinem Umfeld aussprechen möchte. Vielmehr habe ich festgestellt, dass es 
sich bei der Dankbarkeit ähnlich verhält, wie mit der wissenschaftlichen Betrachtung von fase-
rigem Bindegewebe: eine enge Sichtweise würde vermutlich wichtige Menschen auslassen, 
eine umfassende Sichtweise wäre unheimlich komplex. So müsste der Dank schon früh in 
meiner Kindheit beginnen, womöglich als meine Eltern mich beim Schwimmsport anmeldeten 
und so den Grundstein für meine jetzige Faszination am menschlichen Bewegungsapparat 
legten. Es müsste dem Sport und all seinen beteiligten Personen gedankt werden. Hier habe 
ich gelernt, Ziele diszipliniert und ehrgeizig zu verfolgen. Vielleicht sollte ich auch der mir un-
bekannten Person danken, welche auf dem Arbeitsamt unter der Rubrik „Sport“ das Berufsfeld 
des Sportgerätetechnikers eingeheftet hatte; oder der Person, welche das Vorlesungsskript 
zur belastungsgerechten Gestaltung des Tennisschlägers online gestellt und mit dem Link 
„Sportgerätetechnik“ versehen hatte, was mich letzten Endes an die Technische Universität 
Chemnitz brachte. Durch meine langjährige Hiwi-Tätigkeit am Institut für Strukturleichtbau eb-
nete sich mir der Weg zum wissenschaftlichen Arbeiten – auch hierfür bin ich dankbar. Durch 
glückliche Umstände bin ich dann zum Ende meines Masterstudiums mit dem Institut für Ana-
tomie in Leipzig in Kontakt gekommen und hier auf ein unglaublich engagiertes und umtriebi-
ges Team gestoßen, welches mir eine weitere Tür in die faszinierende Welt des menschlichen 
Bewegungsapparates öffnete. Für die Möglichkeiten und Freiheiten an der Professur Bewe-
gungswissenschaft bin ich ebenso dankbar, wie den Autoren der zahlreichen wissenschaftli-
chen Konferenzbeiträge und Publikationen, welche zum Nachdenken eingeladen haben. Wä-
ren all diese schönen Umstände nicht zustande gekommen, wäre auch diese Arbeit nicht ent-
standen. Auf dem Weg dahin haben mich eine Reihe wundervolle Menschen in unvergessli-
chen Situationen begleitet. Wie diese glücklichen Umstände alle zusammenspielen konnten, 
weiß ich ehrlich gesagt nicht. In einzigartiger Weise haben sie sich alle zusammengefügt – 
dem Zufall sei Dank.
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Abstract
Introduction: Acellular scaffolds are increasingly used for the surgical repair of tendon injury and ligament tears. Despite
this increased use, very little data exist directly comparing acellular scaffolds and their native counterparts. Such a
comparison would help establish the effectiveness of the acellularization procedure of human tissues. Furthermore, such a
comparison would help estimate the influence of cells in ligament and tendon stability and give insight into the effects of
acellularization on collagen.
Material and Methods: Eighteen human iliotibial tract samples were obtained from nine body donors. Nine samples were
acellularized with sodium dodecyl sulphate (SDS), while nine counterparts from the same donors remained in the native
condition. The ends of all samples were plastinated to minimize material slippage. Their water content was adjusted to 69%,
using the osmotic stress technique to exclude water content-related alterations of the mechanical properties. Uniaxial
tensile testing was performed to obtain the elastic modulus, ultimate stress and maximum strain. The effectiveness of the
acellularization procedure was histologically verified by means of a DNA assay.
Results: The histology samples showed a complete removal of the cells, an extensive, yet incomplete removal of the DNA
content and alterations to the extracellular collagen. Tensile properties of the tract samples such as elastic modulus and
ultimate stress were unaffected by acellularization with the exception of maximum strain.
Discussion: The data indicate that cells influence the mechanical properties of ligaments and tendons in vitro to a negligible
extent. Moreover, acellularization with SDS alters material properties to a minor extent, indicating that this method provides
a biomechanical match in ligament and tendon reconstruction. However, the given protocol insufficiently removes DNA.
This may increase the potential for transplant rejection when acellular tract scaffolds are used in soft tissue repair. Further
research will help optimize the SDS-protocol for clinical application.
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Introduction
Acellular scaffolds are increasingly applied in soft tissue
reconstruction or in the surgical treatment of musculoskeletal
system injury [1–5]. The rationale behind acellularization is to
provide hetero- or xenogenic tissues that cause reduced immune
response [3,6]. An additional aim is to slow down physiological
degradation and to enhance ingrowth of the body’s own cells. For
this purpose, the scaffolds are chemically cross-linked [3,7,8] or
seeded with growth factors [9]. A diversity of acellular tissues is
used for this purpose, such as dermis [5,10–12], pericardium
[7,13], ligaments and tendons [6,14] or small intestine submucosa
[3,5,15]. These tissues mostly originate from human, bovine,
caprine, equine or porcine donors [15].
In the current literature there is a variety of biomechanical and
histological descriptions of acellular scaffolds using in-vivo [6,7,10]
and in-vitro models [1,5,16,17]. However, many of these studies
are based on small sample sizes or are associated with large
measurement variations [1,7]. Most of these studies also lack
standardized testing conditions [6,10,11] or sampling conditions
[1,4,5]. As a consequence, the results from mechanical testing are
not readily comparable. Such a comparison, however, would help
PLOS ONE | www.plosone.org 1 August 2014 | Volume 9 | Issue 8 | e105037
determine the suitability of the various scaffolds for the differing
anatomical target sites from an anatomical point of view. No
previous studies have aimed to quantify the effect of the
acellularization procedure by directly comparing tissues obtained
from the same human donors, at the same anatomical site, before
and after acellularization. Doing so would help to gain insight into
the influence of cells on connective tissue biomechanics, which is
the aim of our study. Furthermore, such comparison would help to
estimate the effects of the chemicals applied for acellularization on
the mechanical properties of collagen tissues.
We aimed to establish a protocol for a direct comparison of the
tensile properties of native samples and their acellular scaffold
counterparts, obtained from the same donor and the same
anatomical site. The protocol should specifically circumvent the
following four sources of bias, as identified in the literature, which
could potentially impact on the results of mechanical testing:
(1) Differences in the tensile properties of related tissues
originating from different species, different donors or different
anatomical sites - by comparing the mechanical properties of
samples obtained from the same donors and the same
anatomical sites.
(2) Lack of standardized testing conditions - by obtaining uniaxial
tensile properties of tissues that are mainly loaded uniaxially.
(3) Altered water content related to storage or acellularization
[18], and its impact on the tensile properties - by using the
osmotic stress technique to adjust the samples’ water content.
(4) Material slippage - by minimizing slippage using the partial
plastination technique [19].
To check the validity of the protocol and gain insight into the
influence of cells on the mechanical properties of collagen tissues,
the following hypothesis was addressed:
Cell loss alters tensile properties of human ligaments or tendons
such as the human iliotibial tract in vitro.
Material and Methods
1. Human iliotibial tract preparation
Twenty-four human iliotibial tract specimens were obtained
from twenty-four body donors (6 females, 18 males, age 33.7616.2
years; Table S1 in File S1) during autopsy at the Institute of
Forensic Medicine, University of Leipzig, Germany. The donors
had no history of connective tissue disease and the tissues were
removed in a fresh and chemically unfixed condition. The
university’s ethics committee ‘‘Ethik-Kommission an der Medizi-
nischen Fakulta¨t der Universita¨t Leipzig’’ approved the study
(protocol number 156-10-1207-2010). The ethics committee
waived the need of written consent from the donors. If possible,
written consent was obtained from the donors’ relatives. A
Figure 1. Summary of the study protocol and the amount of specimens that were used for the respective experiments.
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g001
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longitudinal incision measuring approximately 15 cm in length
was made, starting at the greater trochanter, directed to the lateral
epicondylus of the respective side. Following the incision, the
iliotibial tract was visualized and removed in the region of most
parallel fibers. The tracts were immediately freed from surround-
ing tissues under constant moistening with isotonic sodium
chloride solution, precooled at 3uC and shock frozen at 285uC
for storage. Tract specimens of five donors were used for
determining the water content in the fresh condition and for
establishing a protocol that allows adjusting the water content of
tract specimens after acellularization to their initial value (osmotic
stress group). Nine tract specimens were tested mechanically in the
native and the acellular condition before they were used for
histology (mechanical testing group). The remaining ten tract
specimens were used to determine the DNA content after
acellularization (DNA control group). Figure 1 summarizes the
study protocol and the amount of specimens that were used for the
respective experiments.
2. Osmotic stress group: establishing an osmotic stress
protocol to adjust samples’ water content to their initial
value
In a first step, a protocol was established for adjusting the water
content in the tract samples to their initial (native) value by means
of the osmotic stress technique [20,21]. For this purpose,
polyethylene glycol (PEG; Rotipuran, Carl Roth GmbH + Co.
KG, Karlsruhe, Germany; molecular weight 20,000 Da) was
prepared in concentrations of 2.5 wt% (0.75 MPa) to 50 wt%
(9.6 MPa; [22]) in an isotonic sodium-chloride solution, buffered
with 20 mM tris (hydroxymethyl aminomethane; pH=7). Five
tract specimens from five body donors (Figure 1, Table S1 in File
S1) were sectioned into ten samples each. Forty-five of the samples
(9 samples/donor) were packed in 42-mm dialysis membranes
(Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsruhe, Germany; molecular
weight cut off = 6000–8000 Da), sealed at both ends and
submersed in the different PEG solutions for 1, 2, 4 and 24 h at
4uC under continuous stirring of the fluid (Figure 2). After the
given times, the samples were weighed, lyophilized for 48 h and
again weighed to measure their water content. The remaining five
samples (1 sample/donor) served as controls to determine the
initial water content of the iliotibial tract in the fresh condition
[21].
3. Mechanical testing group
3.1. Partial plastination of tract samples to optimize
clamping in material testing. Eighteen samples (nine sample
pairs) were harvested from nine tract specimens of nine donors by
means of longitudinal sections made in the direction of the fibers
(Figure 1; Table S1 in File S1). Sample thickness was left
unaltered.
The ends of the 18 samples were freeze-substituted in acetone
and primed with polyurethane resin, prepared in a ratio of 1/1/3
with RENCAST FC52 Isocyanate/FC52 Polyol/Ceramic Powder
(RenShape solutions, Huntsman International LLC, Salt Lake
City, USA; YM =2100 N/mm2). The resin was reinforced with
Pertinax plates (PF CP 201, Dr. Mu¨ller GmbH, Ahlhorn,
Germany) to improve the stability of the plastinated parts of the
tract specimens that were to be clamped in the material testing
machine. Gelatin and a template were used to protect the central
unfixed part of the specimen from the acetone and from the resin.
After polymerization of the resin, the specimens were rinsed in
40uC water to remove the gelatin and then immediately stored in
isotonic sodium-chloride solution. The central parts of the samples
remained in the unfixed fresh condition at all times, sharply
separated from the resin of the plastinated parts. The samples
measured 69.762.3 millimeters in length and ten or more
millimeters in width. For more details on the partial plastination
technique, please refer to [19]. One sample of each corresponding
pair was again precooled and shock frozen, the other samples were
subjected to acellularization.
3.2. Acellularization procedure with sodium dodecyl
sulphate (SDS). The procedure of acellularization was accom-
plished as described previously [8]. Nine of the 18 partially
plastinated samples to be used for material testing were submersed
in an SDS solution (1% by volume; Roth, Karlsruhe, Germany)
for seven days to remove all cellular components. The acellular
scaffolds were then rinsed in distilled water for seven days. Both
the SDS solution and the distilled water were exchanged once
daily. After completing the rinsing, the nine partially plastinated
scaffolds were precooled and shock frozen. Furthermore, ten
acellular scaffold samples were forwarded to the DNA assay for
comparison to their native counterparts.
3.3. Adjusting tract samples’ water content with the
osmotic stress technique. On the basis of the protocol
established in the osmotic stress group, the osmotic stress
technique was applied to adjust the water content to 69 wt% in
all partially plastinated samples of the mechanical testing group
(Figures 1 and 2). The corresponding sample pairs consisting of
one native sample and one acellular scaffold were each packed and
sealed in one dialysis membrane (Figure 3) and equilibrated in
2.5 wt% PEG solution at an osmotic pressure of 0.75 MPa for
24 h before material testing started.
3.4. Mechanical testing. Elongation of the 18 partially
plastinated samples was measured with a 5 kN load cell during
uniaxial tensile deformation with a Z20.0 uniaxial testing machine
(Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Germany; Figure 4a) at a
temperature of 21uC. Both the acellular samples and their native
counterparts, serving as the controls, were tested in the same
manner. The samples were removed from the PEG solution and
the dialysis membrane immediately before material testing,
subsequently mounted and then tapered in a dogbone-like shape
using a template to create a minimum cross-sectional area. The
smallest distance of the taper measured 10 mm in width. Initial
specimen thickness was recorded with an electronic micrometer
(Universal Micrometer 0–25 mm, Werkzeug-Eylert GmbH,
Chemnitz, Germany; resolution 1 mm, accuracy 62 mm) under
a preload of 10 N. Specimens’ tapered and preloaded width was
recorded with an Aramis system (GOM - Gesellschaft fu¨r Optische
Messtechnik mbH, Braunschweig, Germany). Figure 4b shows a
partially plastinated specimen in its original dimensions and the
resulting dimensions after tapering. The specimens’ cross-sections
were calculated on the basis of the width and thickness, presuming
a rectangular shape. Prior to a final cycle until material failure,
each sample was preconditioned for 20 cycles at a load range of
10–100 N and at a crosshead displacement speed of 20 mm/min.
Elongation of each sample was measured by the displacement of
the crosshead co-registered by the digital image correlation
method (Aramis, GOM - Gesellschaft fu¨r Optische Messtechnik
mbH, Braunschweig, Germany; capturing rate 4 fps). Deviating
from our previous experiments [19,23], the samples were not
moistened during the testing to keep the water content on the
same level in all samples. The elastic modulus was determined by
means of regression analysis in the most linear region of the stress-
strain curve. Ultimate stress (stress at failure) was defined as the
maximum stress before failure. Maximum strain was the
engineering strain calculated from the ratio of elongation
Cells and Ligament Biomechanics
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immediately before material failure and the initial length of the
sample.
3.5. Histology. For histological examination, the small tissue
pieces were removed from the nine partially plastinated sample
pairs immediately before the material testing, dehydrated in
ascending ethanol series and then embedded with paraffin. Serial
sections of 10 mm were stained with hematoxylin-eosin (HE) and
with safranin-o staining [24]. Three investigators without prior
knowledge to the allocation of the sections scanned the tissues for
the presence of cell nuclei and analyzed the appearance of the
extracellular collagen. To this end, at least three slices with ten
randomly selected fields were investigated under 400-fold magni-
fication from each specimen [25].
4. DNA control group: quantification of DNA removal by
means of a DNA assay and qualitative fragment analysis
with gel electrophoresis
Thirty samples were harvested from ten iliotibial tracts of ten
donors to determine the effectiveness of the acellularization with
SDS (Figure 1; Table S1 in File S1). Twenty of the samples (2
samples/donor) were acellularized with SDS as described above.
After acellularization, ten of the samples (1 sample/donor) were
additionally digested enzymatically for 12 h at 37uC with DNAse
(200 mg/mL; Sigma, Deisenhofen, Germany) in isotonic PBS,
containing 50 mM MgCl2. Ten samples were left in the fresh
condition (1 sample/donor) and served as controls.
A standard DNA assay (DNeasy Blood & Tissue Kit, Qiagen,
Hilden, Germany) was used to determine DNA content of the tract
specimens before acellularization, after acellularization and after
acellularization and DNA digestion, as proposed by Pridgen et al.
[16] and Schulze-Tanzil et al. [9]. For this purpose, small pieces of
Figure 2. Time-dependent decrease of the water content as a function of the polyethylene glycol (PEG) concentrations (2a, top) and
correlation between polyethylene glycol (PEG) concentration and iliotbial tract water content after submersion for 24 h (2b,
bottom) are shown. Applying the osmotic stress technique to iliotibial tract specimens caused a PEG- dependent decrease of their water content.
PEG concentrations of 2.5 wt% (grey arrow) were most suitable for osmotically adjusting the water content of iliotibial tract samples and their
corresponding acellular scaffolds.
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g002
Figure 3. The osmotic stress technique was applied to partially plastinated iliotibial tract samples. Each sample pair consisting of one
native tract and its corresponding acellular counterpart were submersed for 24 h in a 2.5 wt % polyethylene glycol solution before uniaxial tensile
testing. Scale bar = 10 mm
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g003
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the samples (20–30 mg) were incubated in a shaking water bath
(56uC) for 12 h, containing lysis buffer and proteinase K. The
DNA was purified and measured spectrophotometrically with a
Nanodrop spectrophotometer (Peqlab, Erlangen, Germany). On
the basis of the DNA content recorded from each of the native,
acellular or acellular and digested samples, the extent of DNA
Figure 4. Experimental setup for uniaxial stress-strain testing of an acellular iliotibial tract sample (4a) and partially plastinated
tact sample (4b) with a sketch of the template used to taper the specimens (red figure with broken line). F = fresh (unfixed) and P=
unfixed part of the tract sample; scale bar = 50 mm (4a), 17 mm (4b)
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g004
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removal was calculated as a ratio acellular/native tract or acellular
and digested/native tract, as proposed by Pridgen et al. [16] and
Schulze-Tanzil et al. [9]. For qualitative fragment length analysis,
5–12 mg of total DNA was electrophoretically, separated in a 1.5%
agarose gel (50 min, 120 V). After the run, the gel was
documented by light exposure in the FastGene GelPic LED Bos
(Nippon Genetics Europe, Dueren, Germany).
5. Data analyses
The anthropometric data from the body donors, the results
from mechanical testing and from the DNA assay were analyzed
by means of Microsoft Excel version 2010 (Microsoft Corporation,
Redmond, WA, USA) and SPSS version 20 (Chicago, IL, USA).
The Kolmogorov-Smirnov test was used to determine normal
distribution of the data. The Student’s t-test was used to compare
the mechanical data (elastic modulus, ultimate stress, maximum
strain). The Tamhane test was used to compare the anthropo-
metric data to the specimen’s gender and side statistically. P values
of 5% or less were considered as statistically significant. Bland-
Altman plots were used to compare the alteration of the
mechanical data caused by acellularization to the interindividual
differences by means of GNU R (R Development, Auckland, New
Zealand; [26,27]). Mean differences, upper and lower limits of
agreement (LOA) were calculated.
Results
Comparison of the anthropometric data from the body donors
revealed that their age, body length and weight did not
significantly vary among the specimens used for the osmotic stress
experiments, the mechanical testing and the DNA assay.
1. 24-h submersion in 2.5 wt% PEG solution allows
adjusting the water content of tract samples to the initial
value
The mean water content of the native samples was 6961%.
Increasing submersion times in the PEG solutions at the given
concentrations resulted in decreasing water content of the tract
samples. Their water content asymptotically approximated a final
value reached after 24 h or less in exponential functions, as shown
in Figure 2a. The initial decrease in water content was larger at
higher PEG concentrations, i.e. the water content was 6264%
and 5468% after submersion for 2 h in 10 wt% and 20 wt%
PEG, respectively. Half-life time of water decrease was 1.2, 2.4,
4.1 and 8.4 hours for PEG concentrations of 50 wt%, 40 wt%,
Figure 5. Stress-strain curves of native and acellular iliotibial tract samples obtained from the same donors and anatomical site.
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g005
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20 wt% and 10 wt%, respectively. After 24 hours of submersion,
the final water content of the samples was 1063%, 1663%,
3063%, 4362%, 5761% and 6564% at PEG concentrations of
50 wt%, 40 wt%, 20 wt%, 10 wt%, 5 wt% and 2.5 wt%,
respectively (Figure 2b).
Equilibration of the tract samples in 2.5 wt% PEG solution
providing an osmotic pressure of 0.75 MPa resulted in the closest
water content, as compared to the native samples. A standard
exponential fit equation was used to calculate the shortest
submersion time to reach a final water content of 65% in
2.5 wt% PEG after 10.6 hours. All partially plastinated sample
pairs were therefore dialyzed in 2.5 wt% PEG concentration for
24 hours prior to material testing.
2. Tensile material properties are unaltered in acellular
tract scaffolds with the exception of maximum strain
Stress-strain data of 18 tract samples were recorded. All
specimens were tested until material failure. The failure site was
always located centrally with one exception in the native and
another in the acellular group, but without any signs of avulsion
phenomena caused by the plastination resin. One representative
stress-strain curve is depicted in Figure 5. The results of the data
are summarized in Figure 6, in Table S2 in File S1 and in Figures
S1 and S2.
The elastic moduli were 6946139 MPa and 6526199 MPa in
the native and the acellular group, respectively (Figure 6a). The
elastic moduli did not vary significantly between both groups
(p=0.41). Ultimate stress was 47619 MPa and 52614 MPa in the
native and the acellular group, respectively (Figure 6b). Ultimate
stress did not vary significantly between both groups (p=0.26).
Maximum strain was significantly larger in the acellular group
(1062%) than in the native one (1363%; p=0.005; Figure 6c).
3. SDS acellularization causes a near-total removal of cells
but only a subtotal removal of DNA in the tract scaffolds
All HE-stained samples obtained from all partially plastinated
tracts could either be allocated to the native or to the acellular
group by means of histological investigation. Inter-rater reliability
of the allocation to either group was 100%. In the native group,
the nuclei of the fibrocytes and of the vascular endothelium were
stained in an intensive blue color, as shown in Figure 7a and b.
The collagen fiber bundles separated sharply from the surrounding
tissues. In contrast, no nuclei were observed in any of the acellular
samples (Figure 7c,d). Here, the collagen fiber bundles appeared
to be washed out, leaving behind blurry structural borders to the
adjacent tissues. The safranin-o stained samples showed that the
proteoglycans of the tract samples were preserved to a variable
extent in both the native and the acellular samples (Figure 8). No
changes that were clearly attributable to the acellularization were
observed.
The DNA content of the native tract samples (206686 ng/mg
tissue) was significantly higher than in the acellular scaffolds
(92636 ng/mg tissue; p,0.001), indicating a gross but incomplete
55% removal of the DNA (Figure 9). Further treatment of the
scaffolds with DNAse caused further non-significant decrease in
the DNA content of the acellular tract scaffolds (70621 ng/mg
tissue; 66% removal of the DNA). Qualitative analysis with gel
electrophoresis showed intact bands in the native samples with a
size larger than 10,000 base pairs (Figure 10). Acellularization
caused a gross but incomplete removal of this band, accompanied
by a visible DNA-smear below the initial band. When treating the
acellular tract scaffolds with DNAse, the smear was removed but
the DNA band larger than 10,000 base pairs remained.
Discussion
This is the first study that directly compares mechanical and
histological characteristics of acellular scaffolds and their native
counterparts obtained from the same donors and from the same
anatomical site. The major aim of this study was to establish a
protocol that allows the investigation of minute alterations in the
mechanical properties of collagen scaffolds by minimizing
potential confounding factors with impact on ex-vivo tissue
mechanics. The following confounding factors were addressed
with potential impact on tensile properties: (1) origin/anatomical
Figure 6. Box plots are depicted for elastic modulus (6a, left), ultimate stress (6b, center) and for maximum strain (6c, right).Material
properties were unaffected by acellularization with the exception of maximum strain.
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g006
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site of the tissue, (2) uniaxial testing of tissues that are
physiologically loaded uniaxially, (3) same water content and (4)
material slippage. On the basis of the protocol, it was furthermore
hypothesized that the loss of cells alters the tensile properties in
acellular collagen scaffolds such as the iliotibial tract, as compared
to the native state. With the given experimental setup, the
influence of cells on tissue mechanics is determined indirectly in a
model using human iliotibial tract specimens. Tract samples serve
as a well-described model of human ligaments and tendons
[19,23,28,29].
1. Do cells contribute to tensile mechanics of ligaments
and tendons?
A comparison of the acellular scaffolds to the native tracts
reveals that tensile properties remain largely unchanged, confirm-
ing the findings of Hu¨lsmann and coworkers [7] and Pridgen et al.
[16]. The elastic modulus and ultimate stress are negligibly
affected and the observed deviations of the mean values are
partially related to the interindividual variation of the samples.
One exception is the maximum strain, which is significantly higher
in the acellular tract scaffolds. One explanation for the difference
in maximum strain is the following: When the specimen is
strained, the collagen bundles are also strained. This strain may
cause a lateral (transverse) contraction of the collagen bundles, as
shown in our previous study [30]. The described mechanism
transfers a load on the partly incompressible fibrocytes or
tenocytes, since they are located between the collagen bundles.
Thereby the cells contribute to load transfer, as they impose
constraints on lateral contraction. If the cells are removed in the
acellular scaffolds (Figure 7c,d), the lateral contraction of collagen
can slightly continue, explaining the larger extent of tensile strain
at maximum stress in the acellular scaffolds. The proposed
mechanism might limit the extent of contraction in native samples
and therefore collagen elongation. Another explanation might be
in terms of a greater interaction between the cells and the matrix.
This phenomenon has been reported in the field of material
science and research work on reinforced polymers by means of
filler materials [31]. Thus, the adhesion between the cells and the
matrix in native specimens hinder their elongation and thereby
decrease their ductility. Consequently the acellular scaffolds can be
strained to further extent until material failure of the extracellular
collagen without effects on the elastic modulus or ultimate stress.
Beyond these explanations, the washout of extracellular glycos-
aminoglycans [9,15] or other negatively charged extracellular
Figure 7. Hematoxylin-eosin stained histology samples were obtained from the native iliotibial tract and from acellular scaffolds. In
the native samples (7a,b), nuclei are stained in an intensive blue color. In the acellular scaffolds, the nuclei vanished and the collagen appears to be
washed out (7c,d). Scale bar 25 mm (7a,c) and 12 mm (7b,d).
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g007
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matrix proteins could be another explanation [32–34] related to
the use of SDS or TritonX. However, we found a variable
appearance of proteoglycans in both the native and the acellular
samples, as indicated by the safranin-o staining (Figure 8).
Moreover, Svennson and coworkers found that glycosaminogly-
cans cannot be considered as mediators of force transmission in
Figure 8. Safranin-o staining of native (8a) and acellular (8b) iliotibial tract samples. Scale bar = 1000 mm.
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g008
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human tendons, as their removal does not affect elastic modulus,
peak stress and strain [35]. In summary, our static uniaxial
measurements indicate that cells do not directly influence tensile
tissue mechanics with related stability in vitro.
However, fibrocytes or tenocytes play an extensive indirect role in
maintaining tissue integrity when loaded mechanically as they are
the primary source of the extracellular matrix. The synthesis of
collagen and elastin by the cell populations were shown to be
dependent upon the load exercised on the cell populations [36–38].
Their well-coordinated function is the result of interaction by means
of connexins [38], TGFb [36,39,40], matrix metalloproteinases
[41], platelet-derived growth factor, tenascin-C [36], bone mor-
phogenetic protein 7 [42,43] and lysil oxidase [40]. In summary our
hypothesis has to be rejected: The role of cells in tendon or ligament
biomechanics is largely limited to protein synthesis.
2. SDS acellularization negligibly influences uniaxial
tensile properties of the human iliotibial tract but
incompletely removes DNA from tract scaffolds
To answer the question whether acellular specimens have
altered mechanical properties, we established a novel setup taking
into account four major issues in the material testing of connective
tissues.
First, previous studies used either the native or the acellular
condition of tissues obtained from different donors, species or
scaffold types [1,4,6,7,10,11,16]. Comparisons based on these data
potentially hamper quantifying strain characteristics, as tendons
and ligaments are known to vary interindividually. Testing of
human tissues was limited to small sample sizes, with the donors’
history and other donor related data mostly remaining unclear
[1,7]. Such comparison was not the aim of the aforementioned
studies, which focused on a clinical applicability of acellular
scaffolds. Secondly, uniaxial stress was previously applied to tissues
that are strained multiaxially in vivo, e.g. the pericardium [1,7,44].
Addressing these issues, we exclusively tested the central part of the
human tract in a representative sample size and directly compared
tissues from the same donors, combined with histology to verify
the extent of acellularization. In vivo the central part of the
iliotibial tract is mainly exposed to uniaxial strain, which was our
rationale for testing it uniaxially to closely resemble the in-vivo
static situation. The iliotibial tract has no gender- or side-
dependent differences [19]. This helped justify our choice of
specimens though only a limited number of female specimens was
Figure 9. DNA assay of native iliotibial tract samples and corresponding acellular scaffolds. Acellularization related DNA loss was
subtotal regardless of the use of DNAse (p,0.001).
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g009
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available and mostly from the left side of the human body donors.
Presuming that the samples have a rectangular cross section, as
done in our study, is another simplification that could potentially
influence the results [45]. Third, it is well known that the
mechanics of collagen tissue strongly depends on water content
[46–48]. Altered water content related to the acellularization
procedure or interindividual variations, is therefore likely to
influence the material testing results to the effect that determining
small differences due to acellularization may be hampered.
However, the water content was not recorded in previous setups
of collagen scaffolds in mechanical testing. To address this issue,
we established a protocol using the osmotic stress technique that
allows adjusting the water content osmotically in all samples. A
fourth issue is material slippage. It frequently occurs in material
testing of soft tissues and it introduces unpredictable errors to the
results. Sutures or cryoclamping may circumvent this issue but
these techniques alter the site of failure with related material
properties [11,44]. Also connective tissues are known to have
temperature-dependent strain values [18]. Testing bone-ligament-
bone-complexes [6,11] or partially plastinated samples [19,23] at a
constant temperature is consequently more appropriate. Using the
partial plastination method we minimized material slippage and
obtained similar tensile data from native samples as published
previously [19,23,28,29]. The tensile properties of the acellular
scaffolds are also quite similar to the published data [19,23,28,29].
Our findings indicate that SDS does not necessarily impair the
tensile properties of collagen tissues at the given concentrations
and times, as stated elsewhere [9,15].
These results and the fact that the acellularization with SDS
causes an extensive removal of cellular DNA, shown elsewhere
[16], suggest that SDS may have the potential to be used for
obtaining acellular scaffolds of ligaments or tendons for surgical
reconstruction and reinforcement. However, the microscopic slices
revealed that collagen is affected visibly by washout phenomena
(Figure 7c,d). Furthermore, the relative extent of DNA removal is
less complete in the tract specimens and in tendons [16] when
compared to other tissues [8] treated with SDS (Figure 9). Also,
DNA fragments of considerable and varying length remain in the
scaffolds after acellularization or combined acellularization and
further treatment with DNAse, indicated by the smear in gel
electrophoresis (Figure 10). The extent of DNA removal complies
with a previous study of Pridgen and coworkers using SDS [16].
Recently, the group of Ozasa et al. could show that acellulariza-
tion with trypsin and Triton X-100 efficiently removes DNA from
collagen scaffolds in canine flexor tendons [49]. Triton X-100
might therefore be more suitable for removing the DNA from the
collagen scaffolds.
The remaining DNA in acellular scaffolds is suspected to be a
target site of immune reactions, e.g. mediated by macrophages
[50]. In spite of this theory, commercially available scaffolds
contain differing amounts of DNA with differing fragment lengths
[51]. As an example, intact DNA was detected in GraftJacket
(Wright Medical Technology Inc., Arlington, TN, USA; [51]).
Presently there is no uniform standard to evaluate acellular tissues
[52] and even cell-free tissues may cause inflammatory reactions,
though complete transplant rejection is less likely [51,53]. Cross-
linking of the tissues may help to slow down inflammation [8].
However, this issue was beyond the scope of our study, aiming to
determine the mechanical influence of cells on ligament or tendon
mechanics. Here, cross-linking would have altered mechanical
properties.
The cause for the incomplete removal in the scaffolds, presented
here, remains unclear. Possibly, a dense network of collagen
species and the undirected matrix of glycosaminoglycans serve as
diffusion barriers for both the SDS and the fragmented DNA. The
phenomenon of incomplete DNA removal in collagen species was
already reported previously [16,49,54,55]. Additional freeze
thawing cycles might help enhance the effectiveness of the
acellularization [54], but likely damage the tissues mechanically
by the formation of ice needles. Furthermore, the group of Adams
et al. described a transient decrease of mechanical strength in a
canine in-vivo model six weeks after surgical implantation of a
dermal graft in rotator cuff injuries [10]. It is unclear whether the
temporary decrease in mechanical resilience also applies to
Figure 10. Gel electrophoresis of native iliotibial tract samples and corresponding acellular scaffolds with and without DNAse. Lane
numbers indicate the respective sample.
doi:10.1371/journal.pone.0105037.g010
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collagen structures of the human system, though such effects are
very likely. One shortcoming of our study is that it does not
provide in-vivo data of tract samples, which should be addressed
in future studies. Further research is necessary to optimize the SDS
protocol in collagen scaffolds before clinical application, especially
considering the remaining DNA content. Also, the effectiveness of
acellularization and the changes of collagen related to SDS should be
investigated in more detail, using ultrastructural imaging techniques.
3. Clinical implications and outlook
Beyond the academic question whether cells contribute to
tensile properties of ligaments and tendons, our study suggests that
human iliotibial tract scaffolds may potentially be used for
reconstructing ligament tears or tendon ruptures after further
improvement of the acellularization protocol with SDS. Mostly,
acellular dermal matrices [3–5,12,56] are used for this purpose,
e.g. for abdominal wall [57,58] or rotator cuff injuries [10], hand
reconstruction [11,12], Achilles tendon rupture [56] or for the hip
abductor repair [4]. The rationale behind this application is to
reinforce the site of injury [1,5] – but potentially to the effect that
an additional injury is facilitated elsewhere due to the increased
stiffness caused by the scaffold. Acellular tissues that closely
resemble the healthy condition may circumvent this issue. The
tract seems very attractive in this context. It can be obtained easily
from (post-mortem) body donors due to its superficial anatomical
location and it is an established model of ligament and tendon
mechanics. Therefore, acellular tract scaffolds may be an
interesting alternative to dermal scaffolds for an anatomical
reconstruction in orthopedic or plastic surgery. However, the
remaining DNA in the scaffold may cause a scaffold rejection or
enhanced inflammatory reactions at the site of surgery. This issue
should be solved before tract scaffolds may be applied on patients.
Supporting Information
Figure S1 Stress-strain curves of native (left) and
acellular (right) iliotibial tract samples. The relative strain
data represent the amount of strain for final cycle until material
failure. Same colors are used for the corresponding samples
originating from the same body donor. The elastic modulus was
determined in the most linear region of the stress-strain curve by
means of regression analysis.
(TIF)
Figure S2 Bland-Altman plots are depicted for the
elastic modulus (4a, left), ultimate stress (4b, center)
and maximum strain (4c, right). The mean differences and
the upper and lower limits of agreement are depicted. Material
properties are unaffected by acellularization with the exception of
maximum strain. lLOA = lower limit of agreement, mean =
mean deviation, uLOA = upper limit of agreement.
(TIF)
File S1 This file contains Table S1 and Table S2. Table
S1. Specimen characteristics. Table S2. Mechanical properties,
location of failure and statistical data.
(DOCX)
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a b s t r a c t
The objective of this study was to evaluate the potential of the partial plastination
technique in minimizing material slippage and to discuss the effects on the tensile
properties of thin dense connective tissue. The ends of twelve iliotibial tract samples
were primed with polyurethane resin and covered by plastic plates to provide sufﬁcient
grip between the clamps. The central part of the samples remained in an anatomically
unﬁxed condition. Strain data of twelve partially plastinated samples and ten samples in a
completely anatomically unﬁxed state were obtained using uniaxial crosshead displace-
ment and an optical image tracking technique. Testing of agreement between the strain
data revealed ongoing but markedly reduced material slippage in partially plastinated
samples compared to the unﬁxed samples. The mean measurement error introduced by
material slippage was up to 18.0% in partially plastinated samples. These ﬁndings might
complement existing data on measurement errors during material testing and highlight
the importance of individual quantitative evaluation of errors that come along with self-
made clamping techniques.
& 2015 Elsevier Ltd. All rights reserved.
1. Introduction
In 1967, Michael Abrahams recommended never using cross-
head displacement to determine strain data of tendons
because these data are limited by factors such as material
slippage in the clamping region (Abrahams, 1967). Almost
half a century later, however, it is still common to determine
strain data using crosshead displacement in bone and soft
tissue biomechanics.
Various modiﬁcations of the existing clamping techniques
were introduced to minimize material slippage (Ng et al., 2005a).
Roughened steel clamps (Wilhelm, 1974), cryo clamps (Merican
http://dx.doi.org/10.1016/j.jmbbm.2015.04.028
1751-6161/& 2015 Elsevier Ltd. All rights reserved.
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et al., 2009; Riemersa and Schamhardt, 1982), clamps with high
friction surfaces (Kiss et al., 2009; Ng et al., 2005b; Reyes et al.,
2014), pneumatic clamps (Matthews et al., 1996; Ng et al., 2005a)
and custom-made clamps that use the principles of form and
force closure (Schechtman and Bader, 1997, 2002; Shi et al., 2012;
Wu et al., 2004) were developed to address this issue. However,
these techniques have limitations concerning a quantitative
description of the measurement error introduced by material
slippage. The partial plastination technique is an alternative
technique that was optimized for testing thin connective tissues
(Hammer et al., 2012; Steinke et al., 2012). In these previous
studies, the slippage-minimizing potential was only described
qualitatively (Steinke et al., 2012).
The aim of this short communication is to provide tech-
nical instruction on the partial plastination technique, and to
assess the technique’s reliability by quantifying material
slippage and the corresponding measurement errors. We
started from the premise that an optical strain measurement
technique independent of the crosshead displacement is
capable of measuring strains without the inﬂuence of mate-
rial slippage. The study design was adapted from Butler et al.
(1984), who described an optical strain-measurement techni-
que to determine uniaxial deformation of connective tissue
without material slippage. In this report we present quanti-
tative data (obtained from new experimental measurements)
on the amount of material slippage by comparing grip-to-grip
with optical strain data of human iliotibial tract specimens.
2. Materials and methods
2.1. Sample preparation
Eight iliotibial tract specimens were obtained from eight body
donors (4 males, 4 females, mean age 39.3723.5 years). The
university’s ethics committee “Ethik-Kommission an der
Medizinischen Fakultät der Universität Leipzig” approved this
study (protocol number 156-10-1207-2010). All tract speci-
mens were removed from the region with most parallel ﬁbers
and sectioned parallel to the ﬁber direction in two to three
samples each, resulting in 22 iliotibial tract samples (Fig. 1A).
Twelve samples were plastinated partially. The ten remain-
ing samples in an anatomically unﬁxed condition, further
named non-plastinated samples, were used to estimate the
effectiveness of the partial plastination technique. For sto-
rage prior to material testing, all samples were precooled at
3 1C before shock-freezing them at 85 1C.
2.2. Partial plastination technique
Gelatin (10% by volume) and a template made of aluminum
weremounted on the central part of the tract samples to protect
these areas from the plastination chemicals (Fig. 1B). The ends
of the tract samples were dehydrated in acetone before they
were primed with polyurethane resin, prepared with a ratio of 1/
1/3 with RENCAST FC52 Isocyanate/FC52 Polyol/Ceramic Powder
(RenShape solutions, Huntsman International LLC, Salt Lake
City, USA) (Fig. 1C). The primed ends were then immediately
covered with Pertinax plates (PF CP 201, Dr. Müller GmbH,
Ahlhorn,Germany) before the resin cured. The Pertinax plates
helped reinforce the stability of the plastinated ends that were
to be clamped in the material-testing machine. The aluminum
template and the gelatin were then removed under running
water at 37 1C, releasing the unﬁxed central part of the iliotibial
tract samples (Fig. 1D). A more detailed description of the partial
plastination technique can be found elsewhere (Hammer et al.,
2014; Steinke et al., 2012).
2.3. Sample clamping and strain measurement
Prior to material testing, all samples were thawed and
moistened in physiological saline. Immediately before mate-
rial testing, the samples were dried carefully with a paper
towel and coated with white acryl-base color and a graphite
spray to enable the optical strain measurements. Uniaxial
tensile testing was carried out using a Z20.0 testing machine
with a 5 kN load cell (Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Germany).
Steel clamps with a rough surface were used for the plasti-
nated samples. Rubber-covered clamps were applied for the
samples that remained entirely in the unﬁxed condition to
prevent premature failure at the clamping site. The grip-to-
grip strain was calculated as the ratio of the crosshead
displacement and the initial length of the samples between
the clamps (69.472.1 mm). The optical strain data were
obtained using the digital image correlation technique (DIC),
utilizing 2-D video capturing (capturing rate 2 fps; resolution
24482050 pixel, Fig. 2B), provided by the Aramis video
camera system (GOM—Gesellschaft für Optische Messtechnik
mbH, Braunschweig, Germany; Fig. 2A and B). High-resolution
images of side-on views of the samples’ surfaces were
captured throughout the measurements. The optical strain
values were calculated by tracking the distance between two
deﬁned marker areas, which were set in proximity to the
clamps (Fig. 2C). Brieﬂy, each marker area shows a speciﬁc
pattern of speckled black dots that can be clearly identiﬁed
and tracked automatically by the video camera system in a
series of consecutive images. The ratio of the current distance
and the original distance between the two markers give the
optical strain. For more details on the DIC procedure, readers
can refer to Cheng et al. (2007).
2.4. Study protocol
All measurements included a preconditioning procedure of 20
cycles in a load range of 10 to 100 N, followed by a ﬁnal cycle
until material failure. Material failure was deﬁned as a
decrease in tensile load of more than 30%. The crosshead
speed was 10 mm/min for preconditioning and the ﬁnal cycle.
Machine and optical strain values were recorded simulta-
neously for each sample (Fig. 3).
2.5. Reliability of the partial plastination technique
To assess the reliability of the partial plastination technique,
the agreement between grip-to-grip and optical strain data
was obtained using the Bland and Altman technique (Bland
and Altman, 1986) as recommended by Aspden (2005) and
McLaughlin (2013). Mean values and standard deviations (SD)
of the differences (d) between grip-to-grip and optical strain
were calculated. Differences were determined at nine time
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periods during the measurement (10% to 90% of strain at
material failure with 10% intervals). The 95% conﬁdence
limits (limits of agreement or LOA) were calculated as
dmean71.96 SD. Mean differences between grip-to-grip and
optical strains were then used to calculate the corresponding
measurement errors. Numerical comparisons of grip-to-grip
and optical strain data, calculation of statistics and measure-
ment errors, and Bland and Altman analysis were realized by
means of GNU R (R Development, Auckland, New Zealand).
3. Results
As indicated in Fig. 4, the differences between grip-to-grip
and optical strain increased in the partially plastinated and
the non-plastinated samples with increasing tensile load.
The difference was smaller in the partially plastinated sam-
ples compared to the non-plastinated samples. At 50% of
ultimate tensile load the mean grip-to-grip strain was
4.6370.80% for partially plastinated samples and
5.5071.87% for non-plastinated samples. The according
mean optical strain for the plastinated and non-plastinated
samples was 4.0770.72% and 4.5971.98%, respectively.
The agreement between partially plastinated and non-
plastinated samples at 50% of ultimate tensile load is illu-
strated in Fig. 5. The grip-to-grip strain of partially plastinated
samples differed by 0.56% (LOA 0.18 to 0.95) on average from
the strain values obtained via optical measurements. The
resulting mean measurement error was 13.8%. At the same
load level, strain data of non-plastinated samples differed by
Fig. 1 – Pictorial guidance on the partial plastination technique. All tract samples were removed from the region of most
parallel ﬁbers and sectioned parallel to the ﬁber direction in two to three samples each (A). The central part of the partially
plastinated samples remained in an anatomically unﬁxed condition (B, C and D). The mean length of the anatomically unﬁxed
middle region was 70.072.1 mm and about 50 mm for each of the plastinated ends (E).
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0.91% (LOA 0.48 to 1.34%) on average, yielding a mean
measurement error of 19.8%. With increasing tensile load
the mean measurement error increased up to 18.0% in
partially plastinated samples and up to 35.4% in non-
plastinated samples.
4. Discussion
Our data reveals an ongoing – but markedly reduced –
material slippage for the partially plastinated samples, as
compared to the non-plastinated iliotibial tract samples.
Accordingly, the measurement errors introduced by material
slippage are smaller in samples clamped with the partial
plastination technique. When measuring strain of thin dense
connective tissues like the ilitibial tract by means of the
partial plastination clamping technique and crosshead dis-
placement, Bland and Altman analysis shows that at 50% of
ultimate tensile load differences in strain after an interven-
tion or between groups should be at least above 0.95% (a
change of 20.5%) to be regarded as non-slippage caused
difference. Of course, it should be emphasized that these
ﬁndings cannot be generalized to other gripping systems due
to study related user-variability and limitations. However,
since there is very limited quantitative information about
material slippage in soft tissues (Takaza et al., 2013), our data
may serve as a ﬁrst estimate for thin connective tissues such
as the iliotibial tract. These data can complement existing
knowledge on measurement errors introduced by various
clamping techniques (Ng et al., 2005a), cross-sectional area
determination (Seitz et al., 2012), sample dimensions
(Legerlotz et al., 2010), storage duration (Ng et al., 2005b)
Fig. 2 – Non-contact strain measurement was accomplished using digital image correlation and 2-D video capturing (AþB).
The technique based on tracking a speckle pattern within an area (white squares) is located in proximity to the clamps (C).
Fig. 3 – Strain behavior during continuous tensile loading
until material failure was recorded using crosshead
displacement (grip-to-grip strain, solid line) and an optical
strain measurement technique (dashed line). Differences
between grip-to-grip and optical strain were analyzed
between 10 and 90% of ultimate tensile loading.
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and by different states of anatomical ﬁxation (Steinke et al.,
2012).
The discussion of the following limitations might help to
evaluate the quality of the results presented in this study.
First, we did not moisten the samples during testing to avoid
a disturbance of the speckle pattern. This simpliﬁcation may
potentially have caused drying effects (Chimich et al., 1992;
Thornton et al., 2001). Second, it cannot be excluded that
parts of the samples were altered chemically by the color
coating to the effect that the strain data were altered (Fung
and Sobin, 1981; Hofecker et al., 1972; Steinke et al., 2012).
However, these systematic errors were introduced both to the
partially plastinated and the non-plastinated samples in our
setup. Histological and mechanical analyses addressing pos-
sible drying effects and chemical alterations may be helpful
to further clarify these points.
We note that alternative approaches to measure strains
without the inﬂuence of slippage, like extensometers
attached directly to the samples surface, appear to be like-
wise limited (Abrahams, 1967). When evaluating global
stress-strain data of soft materials, the observed inhomoge-
neous strain distributions along the samples need to be taken
into account. Strain localization is a well-known issue in
various types of materials, such as tendons, fascia (Butler
et al., 1983; Zernicke et al., 1984) and bio-medical shape
memory alloys (Grossmann et al., 2010; Wagner and
Schaefer, 2010). Under such heterogeneous conditions, one
must clearly distinguish between local strains, which can be
determined via optical full-ﬁeld DIC measurements, and
global strains, which can be interpreted as the average of
local strains and which are useful to interpret macroscopic
stress-strain data. Extensometers that monitor only part of a
specimen’s gauge length might measure local strains that
could differ strongly from global strains. Using contactless
markers in close proximity to the grips, as done in our
experimental setup, may be more appropriate to measure
global strains of soft tissues without the inﬂuence of material
slippage. The non-contact optical measurement technique
can therefore be recommended as a useful tool to validate the
strengths and weaknesses of custom-made clamping techni-
ques against a standard, as we did for the partial plastination
technique in this study. Given the necessity of developing
novel clamping techniques that allow obtaining slippage-
minimized data, this appears to be a useful valid approach.
Several studies reported on effective novel tendon clamping
techniques without visually detectable material slippage
until material failure (Kiss et al., 2009; Shi et al., 2012). While
we also did not directly observe visual material slippage for
the partial plastination technique, our comparison of
Fig. 5 – Bland-Altman plots of strain [%] at 50% of ultimate tensile load obtained by crosshead displacement compared to
optical image tracking technique with bias (solid line) and 95% conﬁdence intervals (dashed lines). The differences in strain of
each tract sample are scattered around the mean for the partially plastinated samples (A) and the non-plastinated control
group (B) and indicate the amount of material slippage.
Fig. 4 – Mean differences between grip-to-grip and optical
strain for partially plastinated samples (black dots) and non-
plastinated samples (grey dots) at increasing tensile loads.
Error bars indicate the 95% conﬁdence intervals. Data reveal
ongoing but clearly reduced material slippage with smaller
95% conﬁdence intervals for partially plastinated samples
compared to non-plastinated samples.
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crosshead displacement data with the optical measurements
conﬁrms that there is, indeed, slight material slippage.
5. Conclusions
This technical note highlights the importance of a quantita-
tive description of introduced measurement errors when
measuring the mechanical properties of thin connective
tissues. Our data demonstrate a reduction of material slip-
page in thin connective tissue samples that increase the
sensitivity of a corresponding experimental setup. The extent
of the introduced material slippage found in this study can
help identifying alterations in soft tissue mechanics beyond
the errors introduced by material slippage.
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Background: The sacroiliac joint is a widely described source of low back pain. Therapeutic 
approaches to relieve pain include the application of pelvic belts. However, the effects of pelvic 
belts on sacroiliac joint ligaments as potential pain generators are mostly unknown.
Objectives: The aim of our study was to analyze the influence of pelvic belts on ligament load 
by means of a computer model.
Study Design: Experimental computer study using a finite element method.
Methods: A computer model of the human pelvis was created, comprising bones, ligaments, 
and cartilage. Detailed geometries, material properties of ligaments, and in-vivo pressure 
distribution patterns of a pelvic belt were implemented. The effects of pelvic belts on ligament 
strain were computed in the double-leg stance. 
Results: Pelvic belts increase sacroiliac joint motion around the sagittal axis but decrease 
motion around the transverse axis. With pelvic belt application, most of the strained sacroiliac 
joint ligaments were relieved, especially the sacrospinous, sacrotuberous, and the interosseous 
sacroiliac ligaments. Sacroiliac joint motion and ligament strains were minute. These results agree 
with validation data from other studies.
Limitations: Assigning homogenous and linear material properties and excluding muscle 
forces are clear simplifications of the complex reality. 
Conclusions: Pelvic belts alter sacroiliac joint motion and provide partial relief of ligament 
strain that is subjectively marked, although minimal in absolute terms. These findings confirm 
theories that besides being mechanical stabilizers, the sacroiliac joint ligaments are likely involved 
in neuromuscular feedback mechanisms. The results from our computer model help with 
unraveling the therapeutic mechanisms of pelvic belts.
Key words: Finite element computer study, low back pain, neuromuscular feedback, pelvic 
biomechanics, pelvic belt intervention, sacroiliac joint ligaments, sacroiliac joint motion
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The sacroiliac joint (SIJ) is regarded as a potential, but underestimated, source of low back pain (1-5), affecting 15% to 30% of individuals with 
chronic non-radicular pain (6-10). However, altered 
pelvic biomechanics that cause sacroiliac dysfunction 
and the involved anatomical structure are poorly 
understood and subject to ongoing debates (11-13). 
One explanation may be the extensive network of 
strong ligaments and their role in SIJ control. The 
ligaments maintain the integrity of the joint and are 
also involved with limiting the extent of SIJ motion 
(14,15). In numerous studies the ligaments are 
regarded as mechanical stabilizers (16-20). Recent 
studies hypothesize that the ligaments may be 
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involved in sensory-motor control (18,21-25). These 
theories of ligament function are based on anatomical 
examinations and SIJ motion analysis. However, the 
aforementioned studies lack details on the loads 
transferred to the ligaments in SIJ motion. 
Taking into account data on SIJ rotation of 2 to 4 
degrees in body donors (26-28), Buford and coworkers 
(29) showed that this range of motion is potentially be-
yond the limits of physiological loading. Consequently, 
the ligaments could serve as potential pain generators, 
considering the nociceptive elements located inside the 
SIJ and the ligaments (30-33).
One strategy of conservative treatment of SIJ 
dysfunction is the use of pelvic belts (21). Recent stud-
ies determined the influence of pelvic compression 
on stability (20,34,35) and motor control (22,36). The 
described SIJ motion-reducing effects of pelvic belts 
led to the proposal that pelvic belts are also capable 
of relieving loaded ligaments. As yet, only one study 
has examined the influence of pelvic belts on ligament 
forces (37). Here, the simulation of pelvic belt effects 
revealed an unloading of the sacrotuberous ligaments, 
but also a loading of the sacrospinous ligaments. More 
data will help to understand how the ligaments are 
strained during pelvic belt application.
This study analyzes SIJ motion and ligament strain 
levels with and without pelvic belt application. A pelvic 
computer model was developed that comprises de-
tailed bony, ligamentous, and cartilaginous structures. 
We hypothesize that pelvic belts alter SIJ motion such 
that the most loaded ligaments are relieved. This could 
be a potential explanation for ligament-related pain 
reducing effects of pelvic belts.
METHODS
Geometry Creation
A finite element model of a pelvic ring of one male 
subject (29 years, body height 185 cm, body weight 69 
kg) was established from computed tomography (So-
matom® Volume ZoomScanner, Siemens AG, Erlangen, 
Germany; slice thickness = 0.5 mm, 777 slices). AMIRA 
3.1.1 (VSG, Burlington, MA, USA) was used for semi-
automatic segmentation of the bony geometries of 
the sacrum and both ilia, as well as the fifth lumbar 
vertebra and the cranial ends of both femora. The raw 
geometric data of all bones were then converted into 
so-called solid parts. Next, the single solid parts were 
assembled into a complete bony pelvis model by means 
of Geomagic software solutions (Geomagic, Morrisville, 
NC, USA). The gaps between the symphysis, the femora 
and the acetabulum, and the ventral portion of the 
SIJ were fused together by solid parts and defined as 
cartilage tissue. Finally, the assembly was imported 
into ANSYS Workbench (ANSYS, Inc., Canonsburg, PA, 
USA; Fig. 1). A total number of 210 spring elements 
Fig. 1. Assembly drawing of  the finite element model in the frontal view. The pelvic model consisted of  detailed geometries from a 
computed tomography dataset of  one healthy 29-year-old male and the ligament data on the basis of  previous studies on the iliotibial 
tract. Both coxal bones, the sacrum and coccyx, the fifth lumbar vertebra, the proximal ends of  both femora, and the connecting joint 
surfaces were integrated. A total of  210 spring elements represented the general fiber alignment of  the sacroiliac joint ligaments.
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were integrated, representing the ligaments and the 
obturator membrane. The number of spring elements 
representing each ligament is found in Table 1. All liga-
ments were modeled as a collection of truss elements, 
which exhibit stiffness only in tension and no resistance 
to compression force. The anatomical orientations and 
the mean cross sectional areas of the ligaments were 
chosen based on our own investigations (38-40).
Mesh Generation
All modeled bones were meshed with tetrahedral 
elements to create solid meshes. Mesh refinement stud-
ies were performed to reach optimal element size. The 
refinement was defined to be completed when a change 
in element size caused a maximum change of 5% in the 
analytical solutions (41). The final finite element model 
contained 151,642 nodes and 87,233 elements. The 
mean element quality, providing a composite quality 
metric that ranges between 0 and 1, was given as 0.75, 
indicating a good mesh quality. 
Material Properties
The mechanical behavior of all tissues was simplified 
and represented as homogeneous, isotropic, and linearly 
elastic. Bony and cartilaginous element properties were 
chosen in accordance with previous pelvic models (42) 
and baseline material properties of ligaments were se-
lected from our own studies of iliotibial tract specimens 
(43,44). Table 2 provides detailed information about the 
material properties and number of elements of all tis-
sues used for the finite element model.
Boundary Conditions
To investigate the influence of a pelvic belt on SIJ 
motion and associated ligament strain during double-
leg stance, we applied the following boundary condi-
tions: First, we fixed an area (960 mm²) of the ventral 
surface of sacrum between the first and second sacral 
vertebra. To simulate the double-leg stance position, 
an axial compressive force of 250 N was applied to the 
sacral promontory, and another axial compressive force 
of 250 N was applied to both femora (125 N each). Ad-
ditionally, in-vivo pressure distribution measurements 
(pedar system, novel GmbH, Munich, Germany) were 
performed on one healthy male person (age 26 years, 
body height 190  cm, body weight 80  kg; Fig. 2A and 
B). These data were integrated into the finite element 
model to simulate the compression effect of the pelvic 
belt (SacroLoc, Bauerfeind AG, Zeulenroda-Triebes, 
Germany). 
Data Analysis and Validation
SIJ motion was determined by measuring the 
displacement of defined marks on the sacrum and the 
Table 1. Sacroiliac joint ligament strain behavior of  the initial double-leg stance scenario is compared to the application of  a pelvic belt. 
The total number of spring elements representing each one of the ligaments is given. Ligament strain behavior is presented as the number of spring 
elements being strained or slackened. Strained refers to a positive elongation, whereas a negative elongation is referred to as slackening. Respective 
strain levels are quoted in parentheses. ASL = anterior, ISL = interosseous, PSL = posterior, LPSL = long posterior sacroiliac ligament, SS = sacro-
spinous, ST = sacrotuberous, ILL = iliolumbar ligament.
Ligament
Number 
of  Spring 
Elements
Loading Scenario without Pelvic 
Belt
Loading Scenario with Pelvic Belt
Strained Slackened
Remained 
Strained
Strained to 
Slackened
Slackened to 
Strained
Remained 
Slackened
ASL 26 3(0.00 to 0.03%)
23
(-0.22 to  -0.01%)
3
(0.05 to 0.09%) 0
2
(0.02 to 0.04%)
21
(-0.27 to  -0.01%)
ISL 15 6(0.00 to 0.12%)
9
(-0.14 to  -0.02%)
3
(0.00 to 0.09%)
3
(-0.14 to -0.06%)
1
(0.00%)
8
(-0.37 to  -0.05%)
PSL 20 16(0.00 to 0.22%)
4
(-0.26 to  -0.03%)
12
(0.03 to 0.32%)
4
(-0.06 to -0.02%)
4
(0.01 to 0.30%) 0
LPSL 4 0 4(-0.14 to  -0.01%) 0 0
2
(0.01 to 0.03%)
2
(-0.08 to  -0.03%)
SS 4 4(0.06 to 0.08%) 0
4
(0.05 to 0.06%) 0 0 0
ST 5 5(0.03 to 0.07%) 0
5
(0.02 to 0.06%) 0 0 0
ILL 9 3(0.01 to 0.04%)
6
(-0.10 to  -0.02%) 0
3
(-0.15 to -0.05%) 0
6
(-0.14 to  -0.03%)
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right ilium referring to the goniometric method de-
scribed by Vleeming et al (45). The strain level of each 
ligament was then calculated. The term “strain” will be 
used to describe a positive strain level, whereas a nega-
tive strain level will be referred to as “slackening.” The 
numeric model was validated indirectly using the data 
from Varga et al (46) and Buford et al (29). Both stud-
ies fulfilled our requirements of comparable boundary 
conditions and applied forces
RESULTS
Pelvic Belts Alter SIJ Motion
The double-leg stance simulation without pelvic 
belt application provided a basic idea of the three-di-
Table 2. Homogenous and linear material properties 
were assigned to the ligaments and the bones of  the 
pelvis. 
Fig. 2. The data on pelvic compression was recorded in one healthy 26 
year-old male by means of  a pressure measuring system. (A) and (B) 
show the in-vivo setup in the volunteer. (C) depicts the resultant force 
vectors that were added to the computer model as boundary conditions to 
simulate the pelvic belt effects. 
Tissue
Number 
of  
Elements
Young's 
Modulus 
(MPa)
Poisson's 
Ratio
Bone 11 000 0.3
Sacrum 16 262
Left ilium 15 244
Right ilium 14 204
5th lumbar 
vertebra 8 612
Left femur 2 870
Right femur 2 799
Cartilage 150 0.3
Left articular 
surface 3 222
Right articular 
surface 3 149
Intervertebral 
disc 4 402
Pubic symphysis 1 673
Left femur 6 315
Right femur 8 481
Ligament 210 350 -
Young’s modulus, as a measure of stiffness, represents the 
ratio of stress to strain under an elastic deformation. Pois-
son’s ratio, as a measure of elasticity, describes the ratio of 
transverse strain to axial strain. The number of elements 
and material properties are given for each of the modeled 
structures.
mensional SIJ motion (Fig. 3). A rotation of the sacrum 
and the ilium around the transverse axis was observed. 
Additionally, the coxal bones rotated around a sagittal 
axis. The latter rotation can be described as an inward 
tilt of both iliac bones. When simulating pelvic belt ap-
plication, the initial SIJ motion was altered as shown in 
Fig. 3.
Pelvic Belts Relieve Most Strained SIJ 
Ligaments
The effect of the pelvic belt was also reflected in the 
ligaments and the respective strain levels. The anterior, 
interosseous, posterior, and long posterior sacroiliac 
ligaments and the iliolumbar ligaments showed align-
ment- and region-dependent strain behavior. There-
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Computer Simulation Shows Good 
Agreement with Literature
For the initial double-leg stance scenario, the dis-
placements in our computer simulation agreed with 
the results from literature. Both our predictions and the 
experimental data from Varga et al (46) indicate minute 
displacements within the pelvic ring. SIJ motion and re-
sultant pelvic ligament strains predicted by Buford and 
coworkers (29) were also consistent with our results. A 
summary of the validation data is shown in Table 3.
DISCUSSION
This is the first study to quantify the influence of a 
pelvic belt on SIJ motion and the region-dependent ef-
fects on ligament loads. Our results support the hypoth-
esis that pelvic belts alter SIJ motion to the effect that 
the most loaded ligaments are relieved. In particular, 
the pelvic belt caused a decrease in SIJ rotation around 
the transverse axis and an increase around the sagittal 
axis. These findings are in accordance with in-vitro ef-
fects of pelvic belts, as shown by Vleeming et al (47). 
The reduced rotation around the transverse axis can be 
attributed to an additional lateral compression on the 
fore, it was impossible to quote averaged ligament 
strains at this point. Instead, a quantitative description 
of the ligament strain behavior was given (strain levels 
were quoted in parentheses). For instance, the strain 
behavior of the interosseous ligaments (15 springs in 
our model) can be described as follows: Without pel-
vic belt application, 6 springs were strained (> 0.00 to 
0.12%) and 9 springs were slackened (-0.14 to -0.02%). 
When the pelvic belt was applied, 3 springs remained 
strained (> 0.00 to 0.09%), 3 springs changed from a 
positive to a negative strain level (-0.14 to -0.06%), one 
spring changed from a slackened to a strained state 
(> 0.00%), and 8 springs remained slackened (-0.37 to 
-0.05%). In all of the strained interosseous ligaments, 
the strain levels decreased. The results for the anterior, 
posterior, and long posterior sacroiliac ligaments and 
the iliolumbar ligaments are summarized in Table 1. 
The sacrospinous and the sacrotuberous ligaments 
were strained homogeneously. During pelvic belt appli-
cation, mean strain values for sacrospinous and sacro-
tuberous ligaments decreased from 0.072% to 0.059% 
and from 0.048% to 0.041%, respectively, compared to 
the scenario without pelvic belt application. 
Fig. 3. The computer simulation reveals how the coxal bones and the sacroiliac joint ligaments were deformed by the pelvic belt. 
The total deformation is shown in the double-leg stance scenario. Sacroiliac joint motion was detected in the sagittal z-axis and 
the transverse x-axis and is altered by the pelvic belt application. Due to its use, joint rotation in the transverse axis decreased and 
rotation in the sagittal axis increased. The total amount of  rotation appeared minute but changed to a marked relative extent.
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articular surfaces of the SIJ in the sense of force closure 
(36,48,49). In contrast, the increased inward tilt of the 
iliac bones in the frontal plane may be an effect of the 
lever arm of the pelvic belt. In our study, force applica-
tion via the pelvic belt was localized mainly cranial to 
the articular surface and therefore above the center of 
rotation within the SIJ (50,51). Consequently, ligaments 
below the center of rotation tend to be further elon-
gated, such as the caudal parts of the anterior and pos-
terior sacroiliac ligaments. However, most of the liga-
ments were affected by the reduced SIJ motion around 
the transverse axis. The sacrospinous and sacrotuberous 
ligaments were relieved uniformly when a pelvic belt 
was applied. These results indirectly corroborate earlier 
findings that rotation around the transverse axis winds 
up and tenses the sacrospinous and sacrotuberous 
ligaments (12,45,52). Additionally, most interosseous, 
posterior, and long posterior sacroiliac ligaments, 
as well as the iliolumbar ligaments, were relieved. 
However, their strain values were non-uniform. These 
results appear to be realistic in the context of reports 
on various fiber directions of the interosseous and pos-
terior sacroiliac ligament and the iliolumbar ligaments 
(17,38,40,51,53,54), and their function as multidirec-
tional stabilizers (55). Concerning the sacrotuberous 
ligaments, our results are indicative with findings of 
Pel et al (37) who also determined an unloading of 
the sacrotuberous ligaments by coxal compression in a 
computational model. Yet, the results of Pel et al are 
hard to compare in general since their study only used 
one element to represent each of the ligaments and did 
not include the anterior and interosseous ligaments. A 
more advanced investigation of ligament load is pro-
vided by Eichenseer and coworkers (56). Their results 
show that during flexion, the most strained ligaments 
are the interosseous (about 3.5%), sacrospinous (about 
3.5%), and sacrotuberous (about 2.0%) ligaments, sup-
porting theories of the ligaments’ stabilizing function 
during SIJ flexion. The stated average ligament strains, 
however, do not coincide with our results, which are 
much smaller (0.01% to 0.3%). This may be attributed 
to different material properties, model accuracy, or to 
the different boundary conditions (57).
Also, the extent of SIJ motion differed markedly 
between our study and the data of others (26-28,58). 
As an example, the maximum SIJ rotation around the 
transverse axis found in our configuration was 0.05°, 
while it was up to 2.3° in the studies of Sturesson et al 
(27,28,58). This may be related to the fact that there is 
an inconsistency in the existing techniques for analyses 
of in vivo, in vitro, and computer-simulated SIJ motions. 
Thus, future studies are needed to assess reliable SIJ 
motion tracking during double-leg stance. However, 
our minute range of SIJ motion and resultant small 
strain levels are supported by previous in vitro and com-
putational studies (46,59,60). Also, the relative effect of 
the pelvic belt can be stated as a marked alteration of 
SIJ rotation around the transverse and the sagittal axis 
with -41.8% and +65.0%, respectively. 
These results support the findings of others that 
the ligaments are involved in sensory-motor control (48) 
and associated painful conditions of the SIJ (21,22,48). 
As mechanoreceptors are capable of detecting minute 
deformation changes, pelvic belt-altered SIJ motion 
changes might be experienced as substantial (48). As 
described elsewhere (61), tension of the interosseous, 
sacrospinous, and sacrotuberous ligaments increase 
muscle activation patterns, resulting in stiffening and 
compression of the SIJ in the sense of force closure. 
These findings indicate that in addition to being the re-
gion of potential pain generators, the SIJ ligaments may 
also be integrated in neuromuscular feedback loops. 
Relieved ligament strain levels result in a decrease or 
change of muscle activation (22,36,62). Previous stud-
ies found that muscle imbalance patterns of the hip 
muscles may cause low back pain (63). These theories 
Literature Validation Data
Predicted 
Results
Actual 
Results
Varga et al (46) Mean displacement of the sacrum relative to the innominate bone 0.023 mm 0.003 mm 
Varga et al (46) Mean displacement of pubic symphysis in the plane of its anterior surface and in a horizontal line 1 cm below the inferior part of the symphyseal joint 0.022 mm 0.001 mm
Buford et al (29) Mean strain of sacrotuberous ligament for motion around transversal axis of 0.043° 0.05% 0.08%
Buford et al (29) Mean strain of sacrospinous ligament for motion around transversal axis of 0.043° 0.07% 0.04%
Table 3. Validation of  the computer model using data from Buford et al (29) and Varga et al (46). We compared mean 
displacements between defined anatomical landmarks and resulting ligament strain for motion around the transversal axis. 
Underlying boundary conditions and applied loads were similar to our settings.
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on interaction between ligaments and muscles grouped 
around the SIJ likely explain how pelvic belts contribute 
to reduced low back pain, as reviewed comprehensively 
elsewhere (12,21,64). This theory, however, requires 
more study to prove the quantitative involvement of 
ligaments in sensory-motor control. 
The given data on the effects of pelvic belts on 
the ligaments have several limitations. It is a simplifica-
tion of the complex reality to assign homogenous and 
linear material properties to examine the behavior of 
bones, cartilage, and ligaments. The same is true for the 
chosen boundary conditions, even if they were selected 
carefully to conform to natural SIJ motion. Further-
more, the model is limited by the exclusion of muscle 
forces from the osteoligamentous model, and the use 
of iliotibial tract material properties to characterize the 
ligament strain behavior. In total, this computational 
approach can be regarded as an abstraction of the 
pelvis. This approach, however, can help to understand 
the complexity of ligament biomechanics. To enhance 
the validity of our results, we suggest performing fur-
ther validation and sensitivity studies of the computer 
model with patients or body donors. Additionally, re-
liable mechanical data for the ligaments are needed. 
Despite the relatively large number of spring elements 
used for the ligaments, even larger numbers of spring 
elements are required to deepen our understanding of 
the interaction of the ligaments on SIJ motion. 
Virtual analyses of pelvic belt effects on the SIJ re-
veal that pelvic belts alter joint motion and cause partial 
relief of ligament strain. SIJ motion and ligament strain 
are altered to a minimal absolute amount, but relative-
ly the effect is large. These findings indicate that beside 
the ligaments’ function as passive stabilizers, they may 
also be involved in active feedback mechanisms as sen-
sitive regulators of joint position. Consequently, pelvic 
belts would likely be of therapeutic effect in patients 
with pain originating from the SIJ.
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Abstract. Strain-dependent transmission data of nine ilioti-
bial tract specimens are determined using a custom-built
optical setup with a halogen light source and an industrial
norm material testing machine. Polarized light microscopy
and hematoxylin-eosin staining indicated that lateral contrac-
tion of collagen structures is responsible for total intensity var-
iations during a 20-cycle preconditioning and a 5-cycle
tensile test. Tensile force progress is opposite to total trans-
mission progress. Due to dehydration, wavelength-specific
radiation intensity shifting is determined during the test, pri-
marily noticeable in a water absorption band between 1400
and 1500 nm. The results show the capability of integrat-
ing spectrophotometry technology into biomechanics for
determining structural alterations of human collagen due to
applied strain. Being more sensitive to drying, spectropho-
tometry may likely serve as a quality control in stress-strain
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1 Introduction
Optical testing is an issue of increasing interest in the field
of biomedical engineering due to noncontact and noninvasive
measuring of biomedical and, especially, biomechanical optical
properties.1,2 This study concentrates on determining stress-
strain data in combination with strain-dependent optical proper-
ties of human iliotibial tracts specimens by using a powerful
halogen light bulb. Human iliotibial tract consist of areas
with mostly parallel-aligned collagen fiber bundles.3 Due to
the wide spectral range of the halogen light source,
wavelength-specific information about the behavior of collagen
structures can be gained during tensile tests rather than using a
monochromatic light source like a laser. No such optical tests
have been performed to the authors’ knowledge at this time.
In the most of the former studies dealing with optical exami-
nations, lasers4–7 and video systems7,8 were applied for deter-
mining changes of mechanical properties in biomechanics of
human tissues and prosthetics. In contrast to these publications,
the aim of this study lies in gaining spectrophotometric data
about the mechanical behavior of a model tissue of the skeletal
and locomotor system: the iliotibial tract.
2 Experimental
2.1 Iliotibial Tract Preparation
Five iliotibial tracts were gained from five body donors (three
males and two females, mean age 41.8 years, standard deviation
22.5 years, range 24 to 80 years) during autopsy at the Institute of
Forensic Medicine and at the Institute of Anatomy, University of
Leipzig, Germany. The local ethics committee approved the
study. The 70-mm long tracts were sectioned lengthwise into
two or three specimens each (total of 13 specimens), according
to our previous setup, and plastinated partially to prevent material
slippage,9,10 while keeping the 20-mm long central part of the
specimens to be tested in the fresh condition. Widths and thick-
nesses of the specimens varied between the body donors. After
clamping the specimen for material testing, a minimum cross-
section was created centrally by means of a template. This
cross-section was calculated (Datinf® Measure, Datinf GmbH,
Tübingen, Germany) after casting the specimens with vinylpoly-
siloxane (HS-A Silikon Light Body, Henry Schein Inc., Melville,
New York). All the specimens were kept at moist conditions
before testing. For histological examination, two stretched and
two unstretched tract specimens were dehydrated in ascending
ethanol series before embedding them with paraffin. Serial sec-
tions of 10 μm were stained with hematoxylin-eosin (HE),10,11 or
left unstained to perform a polarized light microscopy.12
2.2 Experimental Setup
The experimental setup used in this study combines a custom-
built system for spectrophotometry transmission measurements
with an industrial norm material testing machine. A schematic
view can be seen in Fig. 1.
The light source, a 100 W halogen light bulb, was coupled
into a standard endoscope light cable (1) for guiding the radi-
ation to the tissue by minimal transmission loss.13 The unfiltered
radiation was then coupled out of the endoscope cable and free-
space radiated onto the tissue’s surface (2), where the diameter
of the spot was 10 1 mm. The specimens (3) were mounted
in a Z20.0 uniaxial testing machine (Zwick GmbH & Co. KG,
Ulm, Germany) with both ends clamped between the two jaws
each (4). After 20 cycles of preconditioning with a load of 10 to
100 N,9,14 each specimen was loaded with another five cycles,
ranging between 20 and 100 N. A 2.5-kN force transducer was
used with an accuracy of <0.1%, according to DIN EN ISO
7500-1 (Ref. 15). Elongation rate was 10.5 0.1 mm/min to
ensure suitable acquisition of optical data, which was recorded
at a frequency of 0.5 Hz. The transmitted radiation (5) was first
collected by a custom-made 2:1 fiber combiner (Avantes,*These authors contributed equally to this work.
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Apeldoorn, The Netherlands) (6) and afterward split into two
spectrometers. Spectrometer 1, equipped with a 3048 px Si
CCD, was sensitive from 400 to 1040 nm. Spectrometer 2,
equipped with a 256 px InGaAs CCD, was sensitive from
1040 to 1700 nm. Both spectrometers were manufactured by
Avantes, and worked on the basis of a Czerny-Turner grid mono-
chromator. Average distance between light emission and detec-
tion was 10.0 1.5 mm.
All experiments were performed at room temperature. Light
scattering was not considered for evaluating the results since the
diameter of the light spot was 10 1 mm, and thus out-of-range
of scattering measurements.
3 Results and Discussion
Stress-strain data and related optical properties of nine iliotibial
tract specimens were recorded by means of the materials test-
ing machine and the optical system. Depending on the
initial cross-section area of each specimen, strain values ranged
between 1.3% and 4.7% at the maximum cycle force of 100 N.
Accordingly, stress values ranged between 5.8 and 14.2 N∕mm.
The strain-dependent transmission behavior of one exemplary
specimen can be seen in Fig. 2.
When the specimen was strained (red line), transmission (blue
circles) dropped immediately. Conversely, transmission increased
when strain decreased. This may be caused by lateral contraction
of the specimens. As confirmed by the histology samples, the col-
lagen fibers approached to one another when straining the tissue
samples. Hence, less light was transmitted at higher strains. In
the HE-stained specimens, the aforementioned alteration was
observed between the unstrained and the strained conditions
(Fig. 3). Collagen fibers of the unstrained specimens had a
wavy pattern, and were arranged loosely.
In contrast, the collagen fibers in the strained condition were
more compact, and were aligned in a straight instead of a wavy
manner. The strained fibers were less translucent as compared
with the unstrained fibers. These findings were confirmed by
polarized light microscopy (Fig. 3). Here, inhomogeneities of
polarized light transmission were observed for the unstrained
specimens due to their wavy appearance. Light transmission
of the strained specimens was more homogeneous, and the spec-
imens appeared to be less translucent due to the closely aligned
collagen fiber bundles.
During the five cycles, the following trend could be deter-
mined in all nine cases: for recurring strain values, higher trans-
mission values were recorded from cycle to cycle. Descriptive
analyses showed that an exponential function best describes the
observed behavior (Fig. 2). Since the partial plastination tech-
nique was used, material slippage can be excluded as a reason
for cyclic transmission increase.9,10 Since the strain behavior
remains steady over all the five cycles, no creep deformations
could be observed during the testing process. Hence, the visco-
elastic behavior might not be crucial for the exponential change
of the transmission values.
Another explanation for the cyclic transmission increase
might be the decreased water content of the specimens. In detail,
spectral analyses showed characteristic changes in light absorp-
tion behavior of the specimens in the experimental progress.
Especially at wavelengths between 1400 and 1500 nm transmis-
sion values increased, since water has its most influencing
absorption band at 1450 nm concerning the whole investigated
wavelength range from 400 to 1700 nm.16 Before testing, all
specimens were kept in isotonic sodium chloride. After tensile
testing, the specimens exhibited an extraordinarily dry surface in
the area where the powerful halogen light source was radiating
the tissue. The mean duration of testing was 93 s (standard
Fig. 1 Experimental setup for spectrophotometry on human tissues com-
bined with tensile testing. Numbers (1) to (6) are explained in the text.
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Fig. 2 Percentage of transmission of an iliotibial tract specimen during
tensile testing. The red line shows the course of strain, and the blue dots
are the transmission values (absolute %) recorded at a frequency of
0.5 Hz. The bars indicate the measuring inaccuracy. The two dotted
green lines are a curve fitting of the local transmission maxima and
minima.
Fig. 3 (a) Hematoxylin-eosin (HE) staining of iliotibial tract specimens
under unstrained (upper row) and strained conditions (lower row) at dif-
ferent magnifications. The unstrained tracts show a wavy pattern of the
loosely arranged collagen fibers. The collagen within the strained tracts
appears more parallel-aligned and compact. (b) Polarized light micros-
copy of the same specimens as in (a). Arrows indicate inhomogeneities
of light transmission within the unstrained specimen. The collagen
fibers within the strained tracts appear to be aligned closer and less
translucent but homogeneous. Asterisks ¼ fixation artifacts.
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deviation 23 s). Since the halogen light bulb used in our setup
is a thermal radiator having its highest intensities in the near
infrared range, its radiation strongly caused dehydration in
addition to the evaporation-induced dehydration at room tem-
perature (standard temperature and pressure).
Comparison of the single transmission data among the tract
specimens revealed a high variation for the transmission degree
(Table 1). Potential error sources are the minimally varying dis-
tances between light source and detector, as well as the thick-
nesses of the specimens. In addition to that, the collagen fibers
are not homogenously aligned across the overall specimen area,
so the absolute transmission values may depend on the observed
position on the tissue. However, a clear tendency in transmission
behavior during the five-cycle tensile test, as described previ-
ously, was observed for all the specimens. Four specimens can-
not be quantitatively discussed due to inconclusively delineated
maxima and minima caused by directly irradiating the detector
when lateral contracting occurred (undersized specimens).
Nevertheless, these four specimens showed the same cyclic
transmission behavior as described previously.
Averaged over all the five specimens and all the five cycles,
mean variation of transmission values (maxima–minima) per
cycle is 1.23 transmission-% with a standard deviation of 0.47
transmission-%.
4 Conclusion
Transmission data during a five-cycle tensile test were success-
fully recorded for five specimens gained from human iliotibial
tract. In all nine cases, an inversely proportional transmission
behavior concerning tensile force progress as well as drying
phenomena could be determined; cyclic transmission alterations
of the five specimens could be described quantitatively.
Optical testing reveals much more sensitive data regarding
dehydration than the stress-strain data of the tensile test device.
Certainly, optical data can only be gained in a defined area,
depending on the size of the light spot on the tissue’s surface,
while stress-strain data are recorded representing the whole
specimen. Within the study, the sensitive detection of the lateral
contraction behavior of iliotibial tract specimens, and in this way
a direct correlation between force progressing and transmission
data, could be confirmed. In this regard, it is conceivable not just
to describe a qualitative, but also a quantitative correlation
between transmission degree and lateral contraction in further
studies.
Mathematic coherences referring to specimen thickness,
specimen straining, and transmission data could not be deter-
mined within this study due to high-quality criteria and a non
applicable designed experimental setup; furthermore a larger
number of specimens is recommended.
Prospectively, experiments acquiring strain-dependent reflec-
tion data and different anatomical regions of connective tissues
containing collagen would be of further interest for developing
noninvasive or noncontact measuring systems. In further tensile
testing, dehydration should be minimized by using a less intense
or different light source and moistening the specimens during
testing. Thus, being more sensitive to drying phenomena,
spectrophotometry may likely serve as a quality control, com-
plementing existing methods to determine stress-strain data.
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Transmission-% (min ∕max)
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cycle
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cycle
Third
cycle
Fourth
cycle
Fifth
cycle
1 6.9/7.6 7.1/8.1 7.2/8.2 7.2/8.3 7.2/8.3
2 11.1/11.7 11.3/12.0 11.6/12.2 11.8/12.4 12.0/12.5
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Abstract 
Collagen fibers of the Achilles tendon and plantar fascia have previously been found to insert 
into the chamber-like architecture of the plantar heel pad. We hypothesized that tension on the 
Achilles tendon or plantar fascia is thereby transferred to the heel pad, influencing its 
mechanical properties. To test this hypothesis, eleven below-knee specimens from six body 
donors were mounted in an upright position in a uniaxial testing machine with synchronized 
ultrasound recording of heel pad deformation. Ten scenarios were tested with varying Achilles 
tendon loads ranging between 0 and 200 N, with an intact and transected plantar fascia. Our 
results suggest that heel pad mechanics are largely influenced by the tensional load of the 
Achilles tendon. Maximum vertical heel pad deformation increased up to 28.8% with increasing 
Achilles tendon loads, compared to the unloaded condition. Besides vertical heel pad 
deformation, we measured an accompanying horizontal displacement of the heel pad. This 
displacement, however, decreased with increasing Achilles tendon loads. Our observations on 
the multidirectional influence of the Achilles tendon on heel pad deformation suggest that the 
Achilles tendon functionally anchors the heel pad under the calcaneus and that the heel pad 
mechanics are controlled by the Achilles tendon’s tensional state, and therefore by triceps 
surae muscle contractions. This functional relationship could shed new light on the damping 
mechanism of the hindfoot and related pathologies. However, proving this remains challenging 
as will be shown in this study.  
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Introduction 
Current research on the connective tissues of the foot has found continuous fibrous 
connections between plantar fascia and Achilles tendon (AT), previously believed to be 
separated (Shaw et al., 2008; Snow et al., 1995; Stecco et al., 2013, Wilke et al., 2015). These 
fibrous continuities seem to play an important role in transferring and distributing loads, 
absorbing energy peaks (Carlson et al., 2000; Cheng et al., 2008; Huijing, 2009, Wilke et al., 
2015), and reducing the risk of overload-related pathologies (Stecco et al., 2014). Changes in 
this particular continuity are hypothesized to be associated with Achilles tendinopathy and 
chronic plantar heel pain (Bolívar et al., 2013; Carlson et al., 2000; Stecco et al., 2013). One 
fibrous connection which has been neglected in this context is the continuity of the Achilles 
tendon, plantar heel pad, and plantar fascia (PF). Collagen fibers originating from the AT and 
PF have been found to insert into the chamber-like architecture of the heel pad (Shaw et al., 
2008; Snow and Bohne, 2006). The heel pad consists of largely incompressible fat globules 
encapsulated by fibrous septa (Blechschmidt; Bojsen-Møller and Lamoreux, 1979; Hsu et al., 
2007; Jahss et al., 1992). Muscle tension exerted upon the heel pad or PF tightening during 
the gait cycle (Hicks, 1954; Shetty and Bendall, 2011) might be transferred to the fibrous septa 
of the heel pad. This allows us to hypothesize that the tensional load of AT and PF change 
either the tensional state of the fibrous septa or its alignment, and subsequently the mechanical 
properties of the heel pad.  
Proving this hypothesis might address subject-specific differences in heel pad mechanics, the 
development of foot-related pathologies, or methodological issues like the significant 
divergence between data on heel pad stiffness recorded from in vivo and in vitro testing (Aerts 
et al., 1995). In vitro stiffness appears to be much greater than in vivo. This phenomenon, also 
known as the heel pad paradox, has been attributed to differences in the experimental setups 
(Aerts et al., 1995; Aerts et al., 1996; Bennett and Ker, 1990) or to missing blood supply 
(Weijers et al., 2005). However, there is still no conclusive explanation for this phenomenon. 
To date, tensional loads of the AT and PF as potential contributors to the alterations in stiffness 
properties between in vivo and in vitro data has not been investigated.  
To this end, this study aimed to find experimental evidence proving a functional interrelation of 
AT, heel pad and PF. We performed an in vitro study using eleven feet from body donors to 
test the following hypotheses. First, we hypothesized that the deformation behavior of the heel 
pad depends on the tensional load of the AT. Second, we hypothesized that PF transection 
alters the mechanical behavior of the heel pad.  
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Materials and Methods  
Specimen preparation  
Eleven feet were obtained from six human body donors (4 females, 1 male; mean age 
88.3 ± 3.6 years, range 83 to 92 years) for this study. While alive, all body donors gave their 
informed consent to the donation of their bodies for research purposes. Being part of the body 
donor program regulated by the Saxonian Death and Funeral Act of 1994 (3rd section, 
paragraph 18 item 8), institutional approval was obtained for the use of the post-mortem tissues 
from the Institute of Anatomy, University of Leipzig. The authors declare that all experiments 
were conducted according to the principles of the Declaration of Helsinki.  
The post-mortem delay of the tissues was 48 hours or less and the tissues were immediately 
cooled at 3 °C until they were tested. The feet were removed from the lower limb by means of 
a transversal section on the distal 2/3 level of the tibia and fibula. Gelatin (20% by mass) was 
used to cover the soft tissues at the sectional area in order to prevent fluid loss during material 
testing. Custom-made metal implants were positioned into the medullary cavity of the tibia and 
fixed with bone cement (Biomet Plus Bone Cement, Biomet, Warsaw, IN, USA). Two titanium 
screws of individual lengths (Synthes, West Chester, PA, USA) were placed at the distal tibia, 
talus and calcaneus to immobilize the talocrural and the subtalar joint in a 0°-flexion-extension 
and a 0°-pronation-supination position (Fig. 1D). The AT was transected proximally and freed 
from surrounding tissues before custom-made clamps were mounted to it. Sand paper (CAMI 
30; DIN ISO 6344) was placed between the clamps and the AT in a circumferential manner to 
minimize material slippage when the AT was loaded. For storage between preparation and 
testing, the feet were shock frozen at -85° C. Immediately before the tests, the feet were 
warmed to 37° in a water bath to minimize temperature-related changes in the material 
properties of the tissues. 
Test setup and measurement protocol  
A Z20.0 uniaxial testing machine (Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Germany) set to compression 
mode with a 5kN load cell was equipped to perform the mechanical testing. The setup is 
illustrated in figure 1A. It consisted of the below-knee specimen mounted in an upright position, 
an adjustment unit to apply load to the AT, an additional load cell to monitor AT load, a steel 
rod to keep the forefoot in a constant dorsal extension, and an ultrasound transducer covered 
in a box and placed under the heel to monitor heel pad deformation.  
Prior to the tests, we applied a contact gel to the ultrasound box and adjusted the AT force. All 
specimens were slowly positioned above the ultrasound box until the calcaneal tuberosity was 
clearly visible at an axial preload of 10 N. Each specimen was loaded five times in a range 
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from 10 to 680 N (134 N/s) (Fig. 1B). AT force was not readjusted but constantly measured 
during the testing (Fig. 1C). The synchronized ultrasound recording started approximately 5 s 
prior to the first load cycle and stopped approximately 5 s after the last load cycle. A total of 
ten test scenarios were measured, with five different AT loads (0 N, 50 N, 100 N, 150 N, 200 
N) at two different PF conditions (intact and transected), respectively (Tab. 1).  
Figure 1: A) Illustration of the test-setup consisting of: 1 - machine load cell, 2 - additional load cell, 3 - 
adjustment unit to apply Achilles tendon load, 4 - steel rod, 5 - custom-made clamps, 6 - below-knee 
specimen, 7 - ultrasound unit. B) Load profile of the machine. C) Resulting load profile of the Achilles 
tendon during the test procedure. In consequence of an increasing axial load the Achilles tendon load 
decreased. D) Two titanium screws were placed at the distal tibia, talus and calcaneus to fix the talocrural 
and the subtalar joint at a 0°-flexion-extension and 0°- pronation-supination position. E) Ultrasound image 
of the heel pad with clear visibility of the calcaneal tuberosity
Ultrasound measurement and video processing  
A high-resolution ultrasound system LOGIQ A5 (GE Healthcare,  Little Chalfont, United 
Kingdom) set to B-mode and a frequency of 27 Hz allowed the visualization of the calcaneal 
tuberosity and its displacement when loaded. Heel pad thickness was measured from the skin 
surface to the nearest point at the calcaneal tuberosity. Heel pad deformation was defined as 
change in heel pad thickness by a displacement of the calcaneus. For each cycle, heel pad 
thickness was measured at defined time intervals with a total of 19 measurement points per 
load cycle.  
Data processing and statistical analysis  
The load history of the heel pad and total machine displacement, further defined as global 
displacement, were extracted from the machine recordings. Corresponding data on calcaneus 
displacement, defined as local displacement, were extracted from the accompanying 
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ultrasound recordings. Local load-displacement data of each specimen were then calculated 
as the mean of the last four consecutive load cycles. We analyzed the influence of AT load 
and PF condition on heel pad deformation. Due to the small sample size we decided on 
descriptive analysis by comparing the calculated mean values of each test scenario.  
Table 1: Measurement protocol 
Scenario
No.
Axial load 
(loading 
speed)
Load
cycles 
Plantar 
fascia 
condition 
Achilles tendon 
load
1
680 N (134 
N/s) 5
intact
0 N 
2 40.4 ± 9.2 N 
3 86.2 ± 11.3 N 
4 134.7 ± 8.7 N 
5 181.3 ± 10.0 N 
6
transected 
0 N 
7 41.5 ± 5.7 N 
8 87.8 ± 7.9 N 
9 135.8 ± 7.4 N 
10 180.4 ± 10.7 N 
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Results 
Eight of eleven foot specimens were tested successfully and included into further data 
evaluation. Three specimens were excluded from evaluation because of missing visibility of 
the calcaneal tuberosity in ultrasound at higher loads. Using the ultrasound recording, we were 
able to distinguish clearly between a vertical displacement of the calcaneus and an 
accompanied horizontal displacement in the anterior-posterior direction (Fig. 2A). This 
displacement behavior of the calcaneus was observed for all specimens.  
Figure 2: Fig. 2: A) Photomontage of calcaneus position at 10 N (C) and at 680 N axial load (C‘) uncovers 
a vertical and horizontal displacement. Heel pad thickness was measured as distance from the skin 
surface to the nearest calcaneal tuberosity. B) Schematic Illustration of the load transfer from top of the 
specimen to the interface between calcaneus and heel pad. Resultant forces at heel pad act in a vertical 
and horizontal direction. 
In all valid foot specimens, the vertical displacement of the calcaneus (local displacement) was 
smaller than the accompanying foot displacement (global displacement) (Fig. 3). This 
difference was highest at an AT load of 0 N. With increasing AT loads, the local displacement 
increased exponentially while the global displacement decreased exponentially. 
Consequently, the difference between local and global displacement was smallest at an AT 
load of 200 N. 
With regard to the hypothesized influence of AT load on heel pad mechanics, we found that 
the vertical displacement of the calcaneus increased with increasing AT load from 0 to 200 N 
and intact PF by 28.6% (Tab. 2). In contrast, the horizontal displacement was most pronounced 
when no AT load was applied. At 0 N AT load, the horizontal displacement was more than 
twice as high as the vertical displacement (Tab. 3). Increasing AT loads reduced the horizontal 
displacement of the calcaneus by 58.4%. The maximum vertical displacement of the calcaneus 
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increased with AT loading. At an AT load of 200 N the level of the vertical displacement 
exceeded the horizontal displacement.  
With regard to the hypothesized influence of AT load on heel pad mechanics, we found that 
after transection of the PF, the vertical displacement of the calcaneus decreased slightly at low 
AT load levels (0 N to 50 N; Tab. 2). No differences were found for the horizontal calcaneus 
displacement (Tab. 3). 
Figure 3: Comparison of the local vertical displacement of the calcaneus (grey and yellow line) and the 
according global foot displacement (blue and orange line) dependent on Achilles tendon load and PF 
condition (intact PF: blue and grey line; transected PF: orange and yellow line). Dots indicate the mean 
value and bars indicate the standard deviation. 
 
Table 2: Influence of Achilles tendon load and plantar fascia (PF) condition on heel pad deformation (mean ± SD) 
0N 50N 100N 150N 200N
n 680 N axial load 
intact PF 8 1.75 (0.56) 1.87 (0.72) 2.08 (0.65) 1.99 (0.64) 2.25 (0.60) 
transsected PF 8 1.33 (0.57) 1.63 (0.59) 1.88 (0.71) 1.86 (0.27) 2.32 (0.79) 
 
Table 3: Influence of Achilles tendon load and plantar fascia (PF) condition on horizontal displacement of calcaneus. 
n 0N 50N 100N 150N 200N
intact PF 8 4.23 (2.39) 3.06 (2.04) 2.11 (2.11) 1.87 (1.80) 1.76 (1.90) 
transected PF 8 4.88 (2.19) 2.76 (1.92) 1.99 (1.00) 1.74 (1.22) 1.05 (1.02) 
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Discussion  
This is the first study to quantitatively test the functional relationship between plantar heel pad, 
AT, and PF. We hypothesized that the deformation behavior of the heel pad is dependent on 
the tensional load of the AT. We also hypothesized that the deformation behavior of the heel 
pad changes after PF transection. The results from the heel pad compression testing support 
the first hypothesis. Heel pad deformation appears to be largely influenced by the tensional 
load of the AT.   
Further, we found that ultrasound is an efficient method for distinguishing local heel pad 
deformation from global axial foot deformation. The synchronized recording of both crosshead 
displacement from the testing machine and ultrasound data enabled a clear differentiation 
between global displacement, represented by the traverse displacement, and a local 
displacement, represented by the displacement of the calcaneus and corresponding 
deformation of the heel pad in ultrasound. In all testing scenarios, global displacement was 
more pronounced than the corresponding local displacement. The force applied proximally to 
the tibia of each specimen was partly dissipated by additional attenuating elements, such as 
the cartilage of the ankle and subtalar joints (Aerts et al., 1995; Bennett and Ker, 1990), 
although bone screws immobilized the ankle joints. Global displacement decreased with 
increasing AT loads. This finding might be related to the stabilizing and tethering role of the 
AT, limiting the attenuating effect of the ankle joint by principles of force closure (Liebenson, 
2004).  
The ultrasound recording also enabled us to observe an additional horizontal displacement of 
the calcaneus in anterior-posterior direction (Fig. 2A). This observation might be explained by 
the forces acting at the interface of calcaneus and heel pad. Figure 2B illustrates the assumed 
force transmission starting at the distal tibia. The initial axial force applied by the testing 
machine resulted in vertical and horizontal forces acting upon the heel pad. Therefore, a 
vertical and horizontal displacement of the calcaneus can be expected. We suppose that the 
corresponding deformation of the heel pad is governed by the path of least resistance to 
forward motion of the calcaneus. More precisely, low resistance to a vertical displacement 
would result in high vertical deformation of the heel pad, while high resistance to a vertical 
displacement might favor displacement of the calcaneus in the horizontal direction. Our data 
support this model. The vertical displacement data of the calcaneus show a typical negative 
exponential progression, which is also supported by the data from previous studies (Aerts et 
al., 1995; Wearing et al., 2014; Wearing and Smeathers, 2011) (Fig. 4). This behavior indicates 
an exponentially increasing resistance of the heel pad against vertical compression. 
Interestingly, the horizontal displacement data of the calcaneus show an almost inverted 
progression. There was little horizontal displacement at small axial loads whereas the 
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displacement increased exponentially with increasing loads (Fig. 4). The increasing horizontal 
displacement may be due to the limited ability of the calcaneus to move vertically. Although 
such horizontal displacement has not been described quantitatively, some authors noted that 
the horizontal mobility could have an influence on the mechanical properties of the heel pad 
(Clercq et al., 1994; Thompson, 1983). 
Figure 4: An example of a load-displacement curve. The vertical displacement of the calcaneus (solid 
black line), representing the axial deformation of the heel pad, shows a typical nonlinear progression. 
The accompanied horizontal displacement of the calcaneus (dashed gray line) shows an almost inverted 
progression. Additional recording of the skin displacement (light gray dotted line) showed no remarkable 
displacement. Thereby, slippage of the specimen into anterior-posterior direction could be excluded. 
According to our hypotheses, we expected the deformation behavior of the heel pad to be 
influenced by the tensional load of the AT and PF acting through a fibrous continuity. Our 
results support only the interrelation of the AT and heel pad deformation, but not the 
interrelation of the PF. The missing effect of the PF may be due to possible insufficient 
tensional load during slight dorsal extension applied to the forefoot in this study. The 
methodology might not have been sufficient to represent the potential tensional load of the PF 
during the mid-stance and push-off phases (Bojsen-Møller and Lamoreux, 1979; Hicks, 1954). 
The mechanism accounting for the potential influence of the AT load remains unclear due to 
the limited external view onto the heel pad and the surrounding structures in our experimental 
setup. We therefore present three concepts which might explain our findings on the relationship 
of AT load and heel pad deformation in the vertical and horizontal directions.  
Concept one: Heel pad mechanics are influenced by horizontal displacement of the foot 
The first concept is based on the assumption that with increasing axial load the specimens 
tend to slip in a posterior direction due to the additional horizontal force as described above 
(Fig. 5A). The results displayed in table 2 show an increase of heel pad deformation with 
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increasing AT loads. In contrast, the transversal displacement decreased with increasing AT 
loads (Tab. 3). As the displacement is likely to follow the path of least resistance, it can be 
argued that due to a missing stabilizing effect of the AT the specimens slip in a posterior 
direction instead of exclusively compressing the heel pad axially. Thus, the measured influence 
of AT load on heel pad mechanics may result from a limitation of the measurement setup being 
unable to restrict horizontal motions of the specimens. To overcome this potential limitation, 
we conducted an additional measurement with one specimen, following the identical procedure 
described in the methods section but with the addition of HD-video recording (EXILIM High 
Speed EX-F1, Casio Computer Co., Ltd., Tokyo, Japan; 59 fps). An optical marker was 
attached to the lateral malleolus and its trajectories were tracked throughout each trial using 
video analysis software (Kinovea 0.8.15, open source project, www.kinovea.org). The video 
recording showed no horizontal displacement of the entire foot. Further, we attached a copper 
wire to the plantar skin surface of the heel, which was clearly visible in ultrasound. This enabled 
the clear distinction between calcaneus and skin displacement. The ultrasound recordings 
showed a horizontal displacement of the calcaneus but almost no corresponding displacement 
of the skin (Fig. 4), indicating almost no posterior slippage of the foot. Conclusively, this 
concept might not be sufficient to explain the influence of AT load on heel pad deformation.  
Figure 5: Illustration of three concepts which might explain the relationship of AT load and heel pad 
deformation. Concept I: Heel pad mechanics are influenced by horizontal displacement of the foot, 
Concept II: Heel pad deformation is influenced indirectly by horizontal displacement of the calcaneus, 
Concept III: Heel pad deformation is directly influenced by AT traction via fibrous septa. 
Concept two: Heel pad deformation is influenced indirectly by horizontal displacement of the 
calcaneus  
The second concept is based on the assumption that the fibrous connection between the AT 
and the heel pad plays an important role in anchoring the heel pad under the calcaneus (Prado 
et al., 2012; Snow and Bohne, 2006). A similar functional interrelation has been described for 
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the PF and the ball of the foot (Bojsen-Møller and Lamoreux, 1979). Under tension, the PF 
anchors the ball of the foot under the metatarsal bones and thereby reduces skin mobility. 
Assuming that the AT contributes to anchoring the heel pad under the calcaneus, an AT 
release would increase the heel pad mobility and allow a more pronounced horizontal 
displacement of the calcaneus relative to the heel pad and plantar skin. This explanation is 
consistent with the findings of our additional external recordings on skin movement and opens 
up the possibility of the following mechanism: In an unloaded condition without AT traction, the 
fibrous septa connecting the calcaneus with the plantar skin via the heel pad are aligned 
perpendicularly along the direction of the highest impacts (Blechschmidt; Jahss et al., 1992; 
Weaver et al., 2005). If the calcaneus shifts into a more posterior direction with the plantar skin 
surface remaining in place, the fibrous septa will not remain aligned in this manner (Fig. 5B). 
This would explain the decrease of vertical heel pad deformation. Tensional load of the AT 
would therefore indirectly govern vertical heel pad deformation. However, analyzing heel pad 
deformation in more detail revealed that most of the changes through AT load were prominent 
even at a relatively small loading stage of 85 N (Fig. 6). Minute horizontal heel pad deformation 
was found at this loading range. Therefore, it remains unclear whether AT load influences the 
alignment of the fibrous septa and the accompanying deformation of the heel pad indirectly by 
changing the mobility of the calcaneus or by directly pulling at the fibrous septa.  
Figure 6: Axial Deformation of the heel pad dependent on Achilles tendon load. We additionally extracted 
the deformation data at a very early stage of load application (85 N). The amount of deformation from 0 
N to 85 N is almost the same as from 85 N to 680 N. At 85 N the change of heel pad deformation by 
Achilles tendon load (0 N to 200 N) was 23.5% (0.85 mm to 1.05 mm) and at 680 N the change was 
28.6% (1.75 mm to 2.25 mm). 
Concept three: Heel pad deformation is directly influenced by AT traction via fibrous septa  
The third concept is based on the assumption that the alignment of the fibrous septa of the 
heel pad is coordinated by AT tensional load. With no AT tension, the fibrous septa might be 
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loose and the chamber-like system of the heel pad collapse axially (Fig. 5C). Other studies 
concur that the fibrous septa mainly constitute the mechanical properties of the heel pad 
(Blechschmidt; Hsu et al., 1998; Hsu et al., 2000; Hsu et al., 2007; Jahss et al., 1992; Snook 
and Chrisman, 1972). Further, there is evidence that the AT and fibrous septa are connected 
by retinacular fibers (Shaw et al., 2008; Snow and Bohne, 2006). One could therefore conclude 
that the tensional force of the AT would be directly transferred to the septa of the heel pad, 
thereby changing heel pad compressibility. The tension of AT might pull the fibrous septa, 
setting the fat chamber upright and perpendicular toward the highest impact and thereby 
facilitating heel pad deformability. 
In summary of the three concepts, the first one, primarily based on a presumed limitation of 
this study, might not account for the interrelationship between AT load and heel pad 
deformation as presented in this study. Instead, the second and third concept might both 
contribute to increased vertical heel pad deformation with increasing AT loads. However, 
certain limitations of the experimental design should be considered for both concepts. The 
restricted 2-dimensional ultrasound view of the heel pad might be a major limitation of this 
study, as it fails to visualize calcaneus translation in the third dimension. Although we 
performed additional tests to determine possible anterior-posterior sliding of the specimens, 
we were unable to clarify the possible effect of medial or lateral displacement of the specimens. 
We were also unable to completely immobilize the ankle joints in spite of surgical fusion. 
Furthermore, the applied AT load might not represent the tensional state in vivo. However, 
according to our results, the change of heel pad deformation was most pronounced between 
0 N and 100 N AT loads. Further increase of the AT load only slightly changed heel pad 
deformation. An AT load of 100 N may be sufficient to develop the discussed interrelation of 
AT load and heel pad deformation.  
Our results may help explain the divergence between in-vivo and in-vitro data. Parts of the 
higher in-vitro stiffness of heel pads (Aerts et al., 1995) might be explained by the missing 
tension effect of the AT. Therefore, we recommend considering AT load when measuring heel 
pad mechanics in vitro. In addition, our results raise the question of whether modelling 
approaches should include the functional interrelation of AT and heel pad. Currently applied 
constitutive formulations of the heel pad (Natali et al., 2010; Natali et al., 2012) do not consider 
the potential role of AT and thereby might be limited towards the validity of their predictions.  
Although it was not the original purpose of this study, the results might also partly explain the 
biomechanics behind ulcer formation in the heel region of diabetic patients. A current theory 
describes an increase in heel pad stiffness being related to a deterioration and heterogeneous 
distribution of the fibrous septa of the heel pad (Dalal et al., 2013; Hsu et al., 2002; Hsu et al., 
2012). This theory is in line with the results and underlying concepts two and three presented 
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in our study. Impaired attachments of the firm fibrous septa to the calcaneus, skin, and the AT 
would increase the mobility of the calcaneus in the anterior-posterior direction and decrease 
the vertical compressibility of the heel pad. Besides higher plantar pressures occurring in the 
heel region, the increased mobility of the calcaneus might induce additional shear forces. As 
shear forces are discussed as one of the main reasons of ulcer formation (Patry et al., 2013), 
future research should consider the direct and indirect functional interrelation of AT load and 
heel pad deformation. Investigations on the horizontal mobility of the heel pad against the 
calcaneus in diabetic patients would be of great interest. Besides its relevance in diabetic 
issues, the experimental evidence of a functional relationship between AT load and heel pad 
deformation should be considered in future discussions of heel pad deformation and its 
potential role in developing pathologies, such as chronic plantar heel pain.  
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